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Résumé
Les blessures musculo-squelettiques du membre supérieur représentent un problème de
santé publique dans le secteur de la manutention. En plus d’affecter la qualité de vie
du travailleur, ces lésions entraînent une perte de temps de travail et une augmentation
des coûts de production. Alors que nous avons des évidences épidémiologiques que les
femmes manutentionnaires sont plus nombreuses que les hommes à souffrir de douleurs
à l’épaule, la littérature fait défaut d’indices biomécaniques qui expliquent l’origine de
cette différence.
L’objectif général de cette thèse était d’améliorer l’évaluation des techniques de manu-
tention du membre supérieur, avec trois objectifs spécifiques : (1) développer des indices
cinématiques, électromyographiques et musculo-squelettiques synthétiques pour évaluer
et différencier des techniques de manutention du membre supérieur ; (2) développer un
logiciel libre d’analyse biomécanique ; et (3) utiliser les indices et le logiciel développés
pour décrire les différences biomécaniques entre des femmes et des hommes manuten-
tionnaires.
Nous avons récolté des données de cinématique, d’électromyographie et de force sur
30 femmes et 30 hommes réalisant une tâche de manutention qui consistait à déplacer une
boîte de 6 et 12 kg entre la hauteur des hanches et la hauteur des yeux. À partir de ces
données, nous avons développé des indicateurs synthétiques : un indicateur cinématique
utile pour identifier des techniques de manutention problématiques et plus généralement
les fonctions articulaires ; des indicateurs électromyographiques qui permettent d’estimer
la quantité d’activation musculaire et la co-contraction musculaire ; et des indicateurs
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musculo-squelettiques qui permettent d’estimer les contraintes musculaires totales et les
contraintes appliquées à l’articulation glénohumérale.
Nous avons implémenté ces indicateurs avec pyomeca, notre logiciel libre d’analyse
biomécanique. Mis à disposition de la communauté biomécanique, pyomeca supporte
des tâches utiles dans le quotidien d’un chercheur biomécanique, mais également des
routines biomécaniques plus avancées, axées sur la mécanique du corps rigide et le trai-
tement de signal. Ce dernier se démarque des logiciels biomécaniques existants parce que
c’est une solution libre, conviviale, spécialisée et sûre.
Nous avons ensuite appliqué les indices synthétiques pour décrire les différences bio-
mécaniques entre les femmes et les hommes participant à notre expérimentation. L’in-
dicateur cinématique a montré que les femmes employaient une technique de manu-
tention moins sécuritaire, avec une plus grande contribution glénohumérale, une faible
contribution des membres inférieurs et une boite plus éloignée du tronc. Ces différences
de technique se sont répercutées sur les indicateurs électromyographiques et musculo-
squelettiques, avec des activations musculaires deux fois plus importantes comparative-
ment aux hommes et une moindre stabilité de l’articulation glénohumérale. Ces diffé-
rences pourraient contribuer à expliquer la prévalence de blessure du membre supérieur
plus élevée chez les femmes manutentionnaires.
Cette thèse a donc permis de développer des indicateurs synthétiques et un logiciel
libre d’analyse biomécanique qui pourraient permettre aux ergonomes d’évaluer l’expo-
sition aux risques de blessures du membre supérieur pendant une tâche de travail dyna-
mique. Appliqués à une population spécifique, ces indicateurs suggèrent qu’il est crucial
d’accorder une attention particulière au sexe pendant l’évaluation d’une tâche de travail
au-dessus des épaules.
Mots-clés : membre supérieur, manutention, cinématique, électromyographie, modélisa-
tion musculo-squelettique, effet du sexe, logiciel libre, programmation.
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Abstract
Work-related upper limb musculoskeletal disorders represent a public health challenge
in the material handling industry. In addition to affecting the worker’s quality of life,
these injuries result in lost work time and increased production costs. While we have
epidemiological evidence that more female material handlers suffer from shoulder pain
than men, the literature is lacking biomechanical indicators that explain the origin of this
difference.
The general objective of this thesis was to improve the evaluation of upper limb han-
dling techniques, with three specific objectives : (1) to develop synthetic kinematic, elec-
tromyographic and musculoskeletal indicators to evaluate and differentiate upper limb
handling techniques ; (2) to develop an open source biomechanical analysis software ; and
(3) to use the developed indicators and software to describe the biomechanical differences
between female and male workers.
We collected kinematics, electromyography and force data on 30 women and 30 men
performing a handling task that consisted in lifting a 6 and 12 kg box from hip to eye level.
From these data, we developed synthetic indicators : a kinematic indicator useful to iden-
tify poor handling techniques and more generally joint functions ; two electromyographic
indicators to quantify the amount of muscle activation and muscle co-contraction ; and
two musculoskeletal indicators to estimate total muscle stress and stress applied to the
glenohumeral joint.
We have implemented these indicators with pyomeca, our open-source biomechani-
cal analysis software. Available to the biomechanical community, pyomeca provide basic
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operations useful in the daily workflow of a biomechanical researcher, but also more ad-
vanced biomechanical routines geared towards rigid body mechanics and signal process-
ing. pyomeca stands from existing biomechanical software because it is an open-source,
user-friendly, specialized and secure solution.
We then applied our synthetic indicators to describe the biomechanical differences
between the women and men participating in our experiment. The kinematic indicator
showed that women used a poor handling technique, with a higher glenohumeral contri-
bution, a low contribution from the lower limbs and a box further away from the trunk.
These differences in technique affected the electromyographic and musculoskeletal indi-
cators, with twice as much muscle activation compared to men and less glenohumeral
stability. These results may contribute to the sex difference in the prevalence of upper
limb musculoskeletal disorders.
This thesis has enabled the development of biomechanical indicators and an open-
source software that could allow ergonomists to assess the upper limb exposure during a
dynamic lifting task. Applied to a specific population, these indicators argue for a careful
consideration of sex during ergonomics intervention, particularly during overhead work.
Keywords : upper limb, manual material handling, kinematics, electromyography, mus-
culoskeletal modeling, sex-related differences, open-source software, programming.
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Introduction
Les troubles musculo-squelettiques représentent la forme la plus fréquente d’incapacité
de travail [358, 334, 395]. Au Québec, par exemple, 63% des travailleurs ressentent des
douleurs musculo-squelettiques et environ les trois quarts estiment que ces douleurs sont
attribuables à leur travail [383]. Parmi cette proportion de travailleurs, 39% des indem-
nisations pour troubles musculo-squelettiques étaient associées à un travail de manuten-
tion. Les membres supérieurs représentaient 30% des cas déclarés et acceptés au Québec
de 1998 à 2007 [278] et se positionnaient ainsi à la deuxième place après le dos. En plus
d’affecter la qualité de vie du travailleur, ces lésions entraînent une perte de temps de
travail et une augmentation des coûts de production [134, 218, 305, 330]. Chaque blessure
à l’épaule occasionne un coût d’environ 12,500$CA et 120 jours indemnisés, soit l’atteinte
la plus sévère en termes de jours de travail perdus [369, 120]. Le coût moyen directement
associé aux blessures de la coiffe des rotateurs atteint par exemple 3 millions de dollars
par an dans l’état de Washington [369]. Dans un contexte où les blessures à l’épaule
deviennent un véritable problème de santé publique, il semble nécessaire de mieux com-
prendre la biomécanique de l’épaule lors d’une tâche de manutention.
Bien que la prévalence de blessures à l’épaule soit élevée, peu de recommandations en
santé et sécurité du travail ont émergé des dernières décennies. Les innovations en bio-
mécanique occupationnelle sont conditionnelles à une bonne compréhension des troubles
musculo-squelettiques et des nombreux facteurs de risques associés [92, 409]. L’exposi-
tion à des contraintes psychosociales sur le lieu de travail, telles que la détresse psycho-
logique [22], le manque de support moral [294] ou une forte demande de travail, a été
associée avec un risque de blessure à l’épaule [242]. L’environnement physique est ce-
pendant le modulateur le plus rapporté dans la littérature. Plusieurs facteurs de risques
physiques ont été associés avec les lésions de la coiffe des rotateurs, notamment le tra-
vail en hauteur [254], la fatigue [364], le travail répétitif [353, 404], les vibrations [70] et
de fortes charges de travail [362]. En plus de ces facteurs de risques physiques, des fac-
teurs de risques individuels ont été identifiés, tels que l’âge [49], l’expertise [15] ou le
sexe [164]. Dans le cas du sexe, par exemple, nous savons que la prévalence de blessures
chez les femmes manutentionnaires est plus élevée que celle des hommes [110, 301, 335,
164, 186, 282, 391, 416], malgré le fait qu’elles soient sous-représentées dans ce secteur
de l’industrie (11% de la main d’œuvre [380]). Il est donc crucial de prendre en compte
l’effet du sexe. Depuis 2015, Les Instituts de recherche en santé du Canada sensibilisent
davantage les scientifiques canadiens à intégrer le sexe comme variable dans leurs tra-
vaux. Une chaire en science du sexe et du genre a été créée, avec l’objectif de "développer la
science du sexe et du genre par la conception et la mise en pratique de nouvelles méthodes d’étude
des mécanismes liés au sexe et au genre qui déterminent les risques et l’incidence de différentes
affections et la réponse aux traitements, afin de guider la création de nouveaux programmes et de
nouvelles politiques, thérapies et interventions". Il n’est cependant pas suffisant de différen-
cier la prévalence de blessure entre femmes et hommes, car, de cette façon, nous ajustons
pour d’autres facteurs non mesurés tels que la répartition des tâches de travail. Dans
l’entretien paysager, par exemple, alors que l’incidence de blessures est deux fois plus
élevée chez les femmes comparativement aux hommes, Messing et al. [273] ont montré
que les femmes réalisaient des tâches qui étaient plus exigeantes sur le plan physique
(e.g., désherbage, bêchage). Il est donc nécessaire de différencier ces deux populations
pour une même exposition physique. Dans le cas de la manutention, nous savons que les
femmes sont plus fréquemment blessées au membre supérieur et que les différences bio-
logiques en sont certainement la raison. Mais de quelle façon les femmes réalisent-elles
une tâche de manutention compte tenu de ces différences ? Des techniques de travail dif-
férentes [324, 243, 367], des activations musculaires plus élevées [170] et des contraintes
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mécaniques relatives supérieures [257, 258] au niveau du dos ont été rapportés chez des
femmes réalisant une tâche de manutention. Mais qu’en est-il pour le membre supé-
rieur ? Malheureusement, les différences reliées au sexe sur des variables biomécaniques
du membre supérieur pendant une tâche de manutention restent inconnues.
Compte tenu de la complexité de l’articulation de l’épaule, les premières tentatives
de préventions de blessures à l’épaule se sont basées sur des évaluations posturales sta-
tiques [265, 375], des questionnaires [99] ou des modèles musculo-squelettiques simpli-
fiés [68, 219]. Des revues de littératures et des enquêtes réalisées auprès d’ergonomes
révèlent que les questionnaires autoadministrés et les évaluations statiques sont encore
les méthodes les plus utilisées [104, 64]. Bien que ces méthodes d’évaluations statiques
offrent des avantages en termes de simplicité, de coût et de rapidité, elles ont tendance à
sous-estimer les contraintes musculo-squelettiques car elles ne tiennent pas compte des
vitesses et des accélérations qui se produisent lors de tâches dynamiques [149, 148, 240] et
peuvent donc occasionner des erreurs significatives dans l’évaluation ergonomique d’une
tâche de travail [285, 423, 113]. Cependant, il n’existe pas de méthode dynamique stan-
dard pour évaluer l’exposition de l’épaule lors d’une tâche de travail. Une approche dy-
namique qui intègre la mécanique unique et complexe de l’épaule est pourtant essentielle
pour évaluer et différencier des techniques de travail.
Les analyses dynamiques que nous souhaitons réaliser dans le cadre de cette thèse
nécessitent et génèrent une grande quantité de données. Ces données, comme c’est le cas
pour la plupart des données biomécaniques caractérisant le mouvement, apparaissent
sous la forme de variables temporelles composées de matrices multidimensionnelles. En
effet, bien que les sujets de recherche en biomécanique soient variés, les données sont
remarquablement similaires. Le traitement, l’analyse et la visualisation de ces données
pourraient donc être unifiés dans un même logiciel permettant de conduire une analyse
biomécanique de façon simple, logique et concise. Malheureusement, les logiciels de bio-
mécanique existants partagent plusieurs limites qui rendent leur utilisation difficile dans
un contexte de recherche.
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Fort de ce qui précède, l’objectif général de cette thèse était d’améliorer l’évaluation
des techniques de manutention du membre supérieur en développant des indicateurs
biomécaniques dynamiques qui permettent de décrire les différences biomécaniques
entre des femmes et des hommes manutentionnaires. En plus de proposer une méthode
pour évaluer et différencier des techniques de manutention du membre supérieur, ceci
nous aidera à comprendre la différence épidémiologique de blessures à l’épaule selon le
sexe et, ultimement, permettra la formulation ou la confirmation de recommandations
pour réduire le risque de blessure au membre supérieur, comme cela a été fait pour le dos
et les membres inférieurs [324, 325]. Les analyses seront implémentées dans un nouveau
logiciel libre développé avec l’objectif de rendre l’analyse biomécanique plus accessible,
efficace et agréable.
Nous commencerons cette thèse par une revue de littérature (chapitre 1). Dans cette
dernière, nous donnerons d’abord un aperçu de l’épidémiologie des lésions profession-
nelles de l’épaule chez les manutentionnaires et des facteurs de risques associés (sec-
tion 1.1). Puis, nous présenterons les analyses biomécaniques qui permettent d’obtenir
des mesures quantitatives de la technique et des contraintes musculo-squelettiques lors
d’une tâche dynamique (section 1.2). Enfin, nous décrirons les logiciels biomécaniques
existants et discuterons de leurs limites (section 1.3). Le cœur de cette thèse réside dans les
cinq études qui constituent les quatre chapitres subséquents. Les deux premières études
portent sur l’indicateur cinématique que nous avons développé (chapitre 2), suivies de
la troisième étude sur des indicateurs électromyographiques (chapitre 3) et la quatrième
étude sur des indicateurs musculo-squelettiques (chapitre 4). L’ensemble de ces indica-
teurs biomécaniques a été appliqués dans les études correspondantes pour décrire les
différences entre des femmes et des hommes manutentionnaires. La cinquième étude,
quant à elle, traite de notre logiciel libre d’analyse biomécanique (chapitre 5). Nous achè-
verons cette thèse avec une discussion générale (chapitre 6), dans laquelle nous tenterons
de faire les liens entre les différentes études et nous présenterons un second regard sur la




1.1. Épidémiologie des blessures du membre supérieur en manutention
Les troubles musculo-squelettiques font référence à un ensemble de symptômes et de
lésions inflammatoires ou dégénératives de l’appareil locomoteur, du cou, du dos, des
membres supérieurs ou des membres inférieurs. Ces lésions atteignent diverses struc-
tures musculo-squelettiques, telles que les articulations, les tendons, les muscles ou les
ligaments. Les conséquences sont souvent manifestées par des douleurs ou la perte de
fonction. Dans la majorité des cas, ces blessures évoluent de façon progressive et pro-
viennent d’un cumul de dommages causés par le dépassement de la capacité d’adap-
tation et de réparation des structures [383]. Les troubles musculo-squelettiques repré-
sentent la forme la plus fréquente d’incapacité de travail [358, 334, 395]. Au Québec, par
exemple, 63% des travailleurs ressentent des douleurs musculo-squelettiques et environ
les trois quarts estiment que ces douleurs sont attribuables à leur travail [383]. Parmi cette
proportion de travailleurs, 39% des indemnisations pour troubles musculo-squelettiques
étaient associées à un travail de manutention. Les membres supérieurs représentaient
30% des cas déclarés et acceptés au Québec de 1998 à 2007 [278] et se positionnent ainsi
à la deuxième place après le dos. En plus d’affecter la qualité de vie du travailleur, ces
lésions entraînent une perte de temps de travail et une augmentation des coûts de pro-
duction [134, 218, 305, 330]. Chaque blessure à l’épaule occasionne un coût d’environ
12,500$CA et 120 jours indemnisés, soit l’atteinte la plus sévère en termes de jours de tra-
vail perdus [369, 120]. Le coût moyen directement associé aux blessures de la coiffe des
rotateurs atteint par exemple 3 millions de dollars par an dans l’état de Washington [369].
Dans un contexte où les blessures à l’épaule deviennent un véritable problème de santé
publique, il semble nécessaire de mieux comprendre la biomécanique de l’épaule lors
d’une tâche de manutention. Dans cette section de la revue de littérature, nous aborde-
rons l’Anatomie fonctionnelle du membre supérieur (sous-section 1.1.1), les Pathologies
communes du membre supérieur (sous-section 1.1.2) et enfin les Facteurs de risque de
blessures (sous-section 1.1.3). Cette description nous permettra de mieux comprendre les
analyses biomécaniques présentées dans les sections subséquentes.
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1.1.1. Anatomie fonctionnelle du membre supérieur
Avant d’identifier les origines biomécaniques des lésions professionnelles du membre
supérieur, une brève description de l’anatomie de l’épaule est d’abord nécessaire. Dans
cette sous-section, nous allons décrire l’anatomie fonctionnelle du complexe de l’épaule
et montrer comment sa structure permet une fonction biomécanique normale. Cette des-
cription nous permettra de mieux interpréter les mécanismes de blessure présentés dans
la prochaine sous-section.
À l’interaction du tronc et du membre supérieur, le complexe de l’épaule agit en
conjonction avec le coude pour positionner la main dans l’espace. C’est le complexe arti-
culaire le mobile du corps humain. Il est constitué de quatre articulations (Figure 1), dont
trois articulations synoviales (sterno-claviculaire, acromio-claviculaire et glénohumérale)
et une interface de glissement (scapulo-thoracique). L’articulation sterno-claviculaire est
constituée de la partie la plus latérale du manubrium et de l’extrémité médiale de la cla-
vicule. L’articulation acromio-claviculaire se situe entre l’extrémité latérale de la clavicule
et l’acromion et est soumise à de fortes contraintes mécaniques transmises par la muscu-
lature thoracique. L’articulation scapulo-thoracique fait l’interaction entre le thorax et la
scapula, un os plat et triangulaire qui se trouve entre la deuxième et la septième côte. Bien
que les trois autres articulations soient essentielles au fonctionnement du complexe de
l’épaule, l’articulation glénohumérale est le principal contributeur au mouvement. Pour
exécuter les mouvements complexes nécessaires pour positionner la main dans l’espace,
ces quatre articulations interagissent et produisent ensemble une mobilité supérieure à
celle d’une articulation individuelle. L’élévation du bras, par exemple, implique une
contribution de l’articulation glénohumérale et du complexe sterno-claviculaire (composé
des articulations sterno-claviculaire et scapulo-thoracique) avec un rapport de contribu-
tion estimé à 2:1 [96].
Cette mobilité étendue associée à l’absence de contraintes osseuses engendre un com-
promis entre la flexibilité cinématique et la stabilisation articulaire, en particulier pour












Fig. 1. Structures osseuses (gauche) et articulaires (droite) composant le complexe de
l’épaule.
sur la scapula, est en contact avec seulement un tiers de la tête humérale. Elle permet
ainsi une faible restriction cinématique, mais expose l’articulation à une stabilité précaire.
La description détaillée de cette stabilité est nécessaire pour permettre l’implémentation
de contrainte physiologique dans des modèles musculo-squelettiques [115]. Certaines
études cadavériques ont caractérisé la stabilisation glénohumérale [245]. L’activité mus-
culaire semble être le principal contributeur, suivi de mécanismes complémentaires assu-
rés par les ligaments, le labrum ainsi que la pression et l’adhésion intra-articulaire [262].
Les nombreux muscles du complexe de l’épaule assurent ainsi à la fois la mobilité et la
stabilisation dynamique. Compte tenu de son rôle essentiel, il est nécessaire de décrire
la musculature du complexe de l’épaule (Figure 2). La couche externe est constituée du
deltoïde et du grand pectoral. La partie antérieure du deltoïde agit comme un fléchis-
seur et rotateur externe de l’humérus, la partie médiale comme abducteur, et la partie
postérieure comme extenseur et rotateur externe. Le grand pectoral, quant à lui, agit sur
l’adduction et la rotation interne de l’humérus. Sous cette couche externe se trouve la
coiffe des rotateurs, constituée du supra-épineux, de l’infra-épineux, du subscapulaire et
du petit rond. Ceux-ci servent à l’abduction et à la rotation de l’humérus et jouent un
rôle important de stabilisation de l’articulation glénohumérale. Le supra-épineux est un


















Fig. 2. Vue antérieure (gauche) et postérieure (droite) des muscles constituant le com-
plexe de l’épaule.
comme rotateurs externes tandis que le subscapulaire est un important rotateur interne
et stabilisateur à 45°d’abduction. Le grand rond, bien qu’il ne fasse pas partie de la coiffe
des rotateurs, contribue à l’adduction et à la rotation interne. Le biceps est également un
contributeur majeur de la mobilité du membre supérieur. Il permet la flexion et la supi-
nation de l’avant-bras et participe aussi à la flexion de l’humérus. Il agit aussi comme
un dépresseur de la tête humérale et, à ce titre, joue un rôle dans la stabilisation de l’ar-
ticulation glénohumérale [196]. Finalement, la partie postérieure de la musculature du
complexe de l’épaule est constituée du trapèze, qui permet l’élévation, la rétraction et la
rotation de la scapula, et du grand dorsal qui sert à l’extension, l’adduction et la rotation
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interne de l’humérus. En dessous de ces muscles se situent l’élévateur de la scapula et les
muscles rhomboïdes qui assistent le dentelé antérieur dans la rétraction et la rotation de
la scapula.
L’électromyographie — un outil qui sera présenté en détail dans la section Analyses
électromyographiques — permet de quantifier l’activité musculaire dans des conditions
dynamiques. Cela permet d’estimer la contribution de chacun des muscles dans une tâche
complexe comme un geste de manutention et cela même pour une articulation aussi com-
plexe que l’épaule. Dans sa forme la plus basique, cette tâche requiert une flexion [441] et
une rotation interne de l’humérus [36]. Les deltoïdes antérieur et médial sont par consé-
quent les principaux muscles moteurs [35, 38], assistés par le grand pectoral [6]. L’articu-
lation sterno-claviculaire permet de maintenir une tension optimale du deltoïde pendant
toute la flexion. Pour cela, un couple de force entre le trapèze supérieur, l’élévateur de la
scapula, le dentelé antérieur et le trapèze inférieur entraîne la rotation scapulaire néces-
saire pour la flexion complète du bras [371]. La stabilité de l’articulation glénohumérale,
quant à elle, est assurée essentiellement par le supra-épineux, l’infra-épineux et le grand
dorsal [371, 38] qui fournissent une force de dépression humérale pour éviter la dislo-
cation [195]. Il conviendra de noter que cette description des contributions musculaires
du complexe de l’épaule est, par nature, superficielle car celles-ci dépendent fortement
de la posture en raison de la combinaison de courts bras de levier, d’insertions muscu-
laires proches des axes de rotation et de l’extrême mobilité de cette articulation. Il a par
exemple était mis en évidence que le bras de levier maximal du supra-épineux apparaît
à des degrés d’élévation faibles (<5°) tandis que ceux des deltoïdes antérieur et médial
augmentent avec des degrés d’élévation plus élevés [2, 246]. En conséquence de cette
sensibilité posturale, l’interprétation des mécanismes de blessures à l’épaule est un pro-
cessus complexe car nous ne pouvons pas assumer une fonction musculaire constante
tout au long d’un mouvement. Cela souligne la nécessité d’entreprendre des analyses
biomécaniques lors de tâches dynamiques pour parvenir à une meilleure prévention des
blessures du membre supérieur.
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Cette sous-section a mis en évidence la complexité de l’épaule. Celle-ci est composée
de quatre articulations et de structures musculaires qui agissent sur elles permettre une
grande mobilité. L’articulation glénohumérale est intrinsèquement instable et sa stabi-
lisation est assurée par les structures musculaires, capsulaires et ligamentaires qui l’en-
tourent. Les muscles importants à considérer dans l’analyse d’un geste de manutention
ont également été présentés dans cette sous-section. Pendant cette tâche, la coiffe des ro-
tateurs stabilise l’articulation glénohumérale tandis que le deltoïde fournit le couple né-
cessaire pour effectuer le mouvement. Cette description sera suffisante pour comprendre
les mécanismes de blessure présentés dans la prochaine section. Elle est en revanche limi-
tée pour parvenir à une meilleure prévention des blessures du membre supérieur. Pour
cela, des analyses biomécaniques de tâches dynamiques sont nécessaires.
1.1.2. Pathologies communes du membre supérieur
En raison de sa complexité soulignée dans la sous-section précédente, les mécanismes
de blessure de la région de l’épaule sont très spécifiques. Les mécanismes de blessures
connus pour d’autres parties du corps, telles que le dos ou le membre inférieur, ne sont
donc pas applicables pour comprendre les blessures du complexe de l’épaule. Dans cette
sous-section, nous décrirons les principales blessures qui surviennent à cette articulation
ainsi que les mécanismes sous-jacents. Ceci nous permettra de mieux comprendre les
facteurs de risque de blessures présentés dans la prochaine section.
Dans leur revue de littérature, Shanahan and Sladek [362] classent les pathologies de
l’épaule en trois catégories. La première contient les diagnostics de syndrome de la coiffe
des rotateurs, capsulite de l’épaule et syndrome de douleur. La deuxième est constituée
d’autres pathologies dont le diagnostic et l’origine sont encore controversés telles que la
tendinite du biceps ou la bursite du deltoïde. La troisième, quant à elle, est composée
des lésions sans diagnostic. Étant donné la controverse et l’incertitude de la deuxième
et troisième catégorie, cette sous-section se limitera à la première catégorie. C’est aussi
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la catégorie qui regroupe le plus de cas. Dans celle-ci, les blessures de la coiffe des rota-
teurs représentent 65 à 70% des problèmes de douleur à l’épaule, suivis de la capsulite
qui représente seulement 2% des cas. Les muscles de la coiffe des rotateurs sont en effet
vulnérables aux lésions en raison des contraintes mécaniques qu’ils subissent pour mobi-
liser et stabiliser le membre supérieur. Pour comprendre les mécanismes de blessures de
la coiffe des rotateurs, il est d’abord nécessaire d’introduire l’espace sous-acromial. Cet
espace est formé par l’intersection de l’humérus, la scapula et la clavicule [296]. Plusieurs
tissus se situent dans cet espace, notamment le tendon du supra-épineux, la bourse sous-
acromiale, le tendon du biceps et la capsule humérale [279]. Chez des individus sains et
dans une position neutre, ces tissus peuvent occuper plus de la moitié de l’espace dispo-
nible [279]. Dans cette même position, la hauteur mesurée de l’espace sous-acromial varie
de 6 à 14 mm, et se réduit à seulement 2 à 5 mm lors d’une flexion de l’humérus [34, 155].
La réduction de cet espace peut présenter un risque élevé de compression tissulaire qui
peut, à terme, conduire à une tendinopathie du supra-épineux (Figure 3). Cette com-
pression est particulièrement problématique car la structure d’un tendon est vulnérable
à des forces transversales [90]. Le diagnostic de syndrome d’accrochage de l’épaule est
fréquemment associé avec ce mécanisme de blessure [295].
Fig. 3. Dans une position anatomique (gauche), l’espace sous-acromial varie de 6 à
14 mm. Cependant, il se réduit pendant la flexion ou l’abduction de l’humérus (centre) et
peut donc représenter un risque de compression tissulaire (droite).
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Le diagnostic du syndrome d’accrochage a cependant été l’objet de récentes contro-
verses dans la littérature [114, 53, 359] et plusieurs limites ont été associées avec cette
théorie. La première concerne la position de la tendinopathie. Si les lésions de la coiffe
des rotateurs étaient effectivement causées par une irritation de la surface inférieure de
l’acromion, cela devrait aboutir à une abrasion de la surface supérieure du supra-épineux.
Payne et al. [315] ont cependant rapporté que 91% des déchirures partielles se trou-
vaient sur la partie inférieure du supra-épineux, avec seulement 4% sur la partie supé-
rieure. D’autres études supportent cette conclusion avec des pourcentages légèrement
inférieurs [143, 130]. La deuxième limite porte sur la forme de l’acromion. Si la théo-
rie était vraie, les personnes ayant un acromion crochu [382] auraient une prévalence de
lésions tissulaire plus élevée. Gill et al. [152] n’ont cependant trouvé aucune associa-
tion significative entre la forme de l’acromion et la pathologie de la coiffe des rotateurs
chez 523 patients. La troisième et dernière limite concerne l’acromioplastie. Cette chirur-
gie consiste à enlever une épaisseur de l’acromion pour éviter la compression tissulaire.
Celle-ci devrait certainement conduire à de meilleurs résultats si l’acromion était effecti-
vement à l’origine de la tendinopathie. Un récent essai clinique réalisé avec 313 patients,
32 hôpitaux et 51 chirurgiens a cependant montré que l’acromioplastie n’entraîne pas de
meilleurs résultats sur le Oxford Shoulder Test [106] par rapport à une chirurgie placebo
ou à l’absence de traitement [23]. De récentes revues de la littérature supportent cette
conclusion [204, 222]. Des hypothèses alternatives ont été formulées pour expliquer la
tendinopathie de la coiffe des rotateurs. Pour expliquer la présence de tendinopathie sur
la face inférieure du tendon, Cook and Purdam [90] énonce l’hypothèse de charges com-
pressives entre le tendon et la tête humérale. Il peut être difficile de visualiser comment
un tendon peut subir une force de compression. Nous pouvons utiliser un câble et une
poulie pour l’illustrer (Figure 4). Lorsque le câble est fixé à la poulie et un poids est atta-
ché au câble, une force de tension est appliquée au câble. Si la poulie tourne et que le câble
s’enroule autour de la poulie, une force de compression est appliquée entre le câble et la
poulie. Celle-ci est proportionnelle aux forces de tensions appliquées et à l’angle formé
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avec la poulie. Cette simple analogie permet de mieux comprendre la présence de force
de compression lorsque le tendon du supra-épineux s’enroule autour de la tête humérale.
Une augmentation du volume et de l’intensité de ces forces de compression peut conduire
à une tendinopathie, car le tendon est une structure faite pour subir des forces de tension
et non de compression [194, 433]. Pour réduire les forces de compression, la diminution
de la masse soulevée ou la modification de la technique de manutention peuvent être en-
visagées pour minimiser les contraintes musculo-squelettiques sous-jacentes. Ainsi, alors
que l’hypothèse du syndrome d’accroche dépend de la hauteur de travail et du nombre
de répétitions, l’hypothèse des forces de compression implique que d’autres paramètres
doivent également être pris en compte lors de l’évaluation d’une tâche de travail, comme
la masse soulevée ou les contraintes musculo-squelettiques sous-jacentes [90]. Nous pou-
vons donc retenir que le mécanisme de blessure est encore incertain et qu’il n’est pas suffi-
sant d’évaluer seulement la hauteur de travail ou le nombre de répétitions pour quantifier







Fig. 4. Une poulie et un câble permettent de mieux comprendre la présence de force de
compression sur le tendon du supra-épineux. Une force de tension est appliquée au câble
lorsqu’un poids est attaché au câble (gauche). Une force de compression est appliquée
entre le câble et la poulie si le câble s’enroule autour de la poulie (droite).
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Dans cette sous-section, nous avons constaté que la tendinopathie de la coiffe des rota-
teurs est la blessure la plus fréquemment associée aux douleurs d’épaules. La réduc-
tion de l’espace sous-acromial à longtemps était considérée comme un des facteurs méca-
niques à l’origine de cette blessure. À la lumière de nombreuses limites associées à cette
théorie, des hypothèses alternatives impliquant des forces de compressions ont émergé.
Bien que la blessure doit être considérée comme un processus multifactoriel complexe,
cette physiopathologie encore incertaine souligne l’importance de quantifier l’exposition
physique par le biais de l’analyse biomécanique.
1.1.3. Facteurs de risque de blessures
Bien que la prévalence de blessures du complexe de l’épaule soit élevée, peu de re-
commandations en santé et sécurité du travail ont émergé des dernières décennies. Les
innovations en biomécanique occupationnelle sont conditionnelles à une bonne compré-
hension des troubles musculo-squelettiques et des nombreux facteurs de risque associés.
Après avoir mis en évidence la complexité de l’anatomie et de la physiopathologie de
l’épaule dans les deux sous-sections précédentes, nous décrirons les principaux facteurs
de risque dans cette dernière sous-section. Ces derniers ont été classés en deux catégories :
les facteurs de risque physiques et les facteurs de risque individuels.
1.1.3.1. Facteurs de risque physiques
L’exposition à des contraintes psychosociales sur le lieu de travail, telles que la dé-
tresse psychologique [22], le manque de support moral [294] ou une forte demande de tra-
vail, a été associée avec un risque de blessure à l’épaule [242]. L’environnement physique
est cependant le modulateur le plus rapporté dans la littérature. La prévalence de troubles
musculo-squelettique est d’abord dépendante de la profession exercée. Dans leur revue
systématique, Mayer et al. [263] rapportent que l’exposition à des tâches de manutention
manuelle est associée avec l’apparition de blessures à l’épaule et au cou. Certaines études
15
examinant l’association entre l’environnement physique et les lésions de la coiffe des ro-
tateurs ont identifié plusieurs facteurs de risque, notamment le travail en hauteur [254],
la fatigue [364], le travail répétitif [353, 404], les vibrations [70] et de fortes charges de
travail [362]. La combinaison simultanée de plusieurs de ces facteurs semble particu-
lièrement augmenter le risque de blessure [242, 330]. Alors que la plupart de ces fac-
teurs augmentent directement les contraintes mécaniques appliquées sur les structures de
l’épaule, ils peuvent aussi accélérer l’apparition de la fatigue [145]. La fatigue musculaire
a été identifiée comme un modulateur de la cinématique de l’épaule [392, 77]. Tsai et al.
[392] rapportent une corrélation entre la dyskinésie scapulaire, c’est-à-dire la cinématique
anormale de la scapula, et le niveau de fatigue. Ce résultat n’est cependant pas systé-
matiquement observé et plusieurs auteurs ont rapporté une grande variabilité inter- et
intra-personnelle dans la cinématique scapulaire en réponse à la fatigue [79, 290, 300]. La
dyskinésie humérale, quant à elle, a été rapportée de façon plus systématique. Plusieurs
auteurs ont observé une translation supérieure de la tête humérale pendant une élévation
du bras avec fatigue musculaire [72, 78, 79, 94, 389]. La dyskinésie scapulaire et la dys-
kinésie humérale ont été corrélées avec la réduction de l’espace sous-acromial [392, 77].
Bien que la sous-section précédente souligne que la physiopathologie de la coiffe des
rotateurs est encore incertaine, l’élévation humérale répétée avec la présence de fatigue
semble ainsi favoriser la compression des tissus et les lésions qui en découlent.
Un autre modulateur de la cinématique est, bien évidemment, la tâche à effectuer. De
nombreuses études ont contextualisé les blessures du complexe de l’épaule avec des scé-
narios spécifiques comme le travail de bureau [11, 200], les efforts de tirer-pousser [147,
241] et particulièrement le travail en hauteur [44]. Ce dernier facteur de risque est le plus
fréquemment associé avec des douleurs d’épaule [406]. Plusieurs revues de la littérature
concluent que l’exposition à des travaux avec les bras en hauteur constitue un facteur de
risque important pour l’apparition de douleurs [29, 420, 263] et de lésions spécifiques à
l’épaule [401, 404]. Différents aspects de cette exposition ont cependant été mélangés dans
ces études. Certaines traitent du bras surélevé en général, d’autres des mains au-dessus
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des épaules et le reste du coude au-dessus des épaules. Bien que, d’une façon générale,
les sollicitations musculaires et la pression intra-articulaire augmentent avec l’élévation
du bras [335], les contraintes mécaniques sont significativement différentes dans ces trois
positions [36]. Pour cette même raison, Wærsted et al. [415] a conduit une revue de litté-
rature qui prend en considération les contraintes à l’épaule afin de trouver une éventuelle
relation de cause à effet. Les résultats pointent vers une association limitée entre l’élé-
vation du bras et les douleurs ou blessures à l’épaule ainsi qu’une association modérée
avec une élévation importante du bras (>90°). Ainsi, le fait d’effectuer régulièrement des
travaux en hauteur semble augmenter le risque de blessure à l’épaule.
Les interventions ergonomiques doivent nécessairement intervenir sur les aspects mo-
difiables de l’espace de travail et de l’exécution des tâches. Par conséquent, la majorité
des études en biomécanique occupationnelle se sont concentrées sur les facteurs de risque
physiques de blessures. Pour le complexe de l’épaule, elles ont mis en évidence des asso-
ciations enter les lésions de la coiffe des rotateurs et le travail en hauteur, la fatigue et le
travail répétitif.
1.1.3.2. Facteurs de risque individuels
L’occurrence de blessure à l’épaule est associée avec des facteurs de risque physiques
(c.f. paragraphe précédent), mais également à des facteurs de risque individuels, tels que
l’âge [49], l’expertise [15] ou le sexe [164]. L’augmentation de l’âge, par exemple, est asso-
ciée avec une plus forte prévalence de déchirures de la coiffe des rotateurs [44, 281, 352].
Plus de la moitié de la population souffre d’une déchirure à l’âge de 60 ans [280] et la pré-
valence de douleurs à l’épaule est près de trois fois plus élevée par rapport à des groupes
d’âge plus jeunes [281]. La majorité des auteurs attribuent cette plus forte prévalence à
la dégénérescence liée à l’âge. Le paradigme expert-novice a été utilisé dans plusieurs
études dans le but de souligner les adaptations requises aux novices — plus à risque de
développer des troubles musculo-squelettiques [164] — pour devenir des experts. Ces
adaptations sont principalement cinématiques. Les experts semblent utiliser des tech-
niques plus sécuritaires que les novices, ce qui réduit leur exposition aux facteurs de
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risque physiques [15]. L’effet du sexe, quant à lui, est moins documenté dans la littérature.
Nous savons pourtant que, bien que les femmes soient sous-représentées dans les travaux
de manutention manuelle (seulement 11% de la main d’œuvre [380]), la prévalence de
leurs blessures aux membres supérieurs est plus élevée que celle des hommes [110, 301,
335, 164, 186, 282, 391, 416]. Les caractéristiques biologiques qui peuvent expliquer cette
différence sont partiellement documentées et concernent principalement l’anthropomé-
trie, la composition musculaire et la différence de force [91]. Dans sa revue de littérature,
Côté [91] propose un modèle conceptuel pour tenter de résumer ces différences (Figure 5).
Moins de variabilité motrice
Surcharge des fibres musculaires les plus faibles Seuil de douleur
Blessures du membre supérieur
Moins de masse musculaire
Force physique
Travail à haute intensité
Plus de fibres musculaires de type I
Endurance
Durée de travail
Fig. 5. Modèle conceptuel selon Côté [91] visant à expliquer la plus forte prévalence de
blessures professionnelles à l’épaule chez les femmes comparativement aux hommes.
Selon Statistics Canada, les femmes canadiennes sont plus petites (163 cm) et plus lé-
gères (71 kg) que les hommes (178 cm et 87 kg) [61]. Cette différence se traduit par une
masse musculaire inférieure et une force du membre supérieure équivalente à 30%–60%
de celle des hommes [135, 166, 118]. Les femmes travaillent donc, en moyenne, plus près
de leur capacité musculaire maximale pour une même charge de travail [133]. De mul-
tiples facteurs biologiques peuvent expliquer la force physique plus faible des femmes par
rapport aux hommes, tels qu’une masse musculaire et des bras de levier plus petits ainsi
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qu’un nombre absolu et relatif de fibres musculaires de type II plus faible [91]. Une dimi-
nution de force participe au mécanisme de blessure car elle altère la capacité fonctionnelle
de réaliser une tâche [374, 186]. Bien que les hommes sont plus forts, plusieurs études ont
montré une plus grande résistance à la fatigue chez les femmes [116, 177, 192]. Des biop-
sies de certains muscles du membre inférieur, du dos et de l’épaule révèlent une plus
grande proportion de fibres musculaires de type I [255, 373, 372, 379, 199, 351, 436, 244].
Les fibres musculaires de type I sont typiquement plus endurantes, mais sont néanmoins
plus faibles, sont associées avec des unités motrices plus petites et sont généralement
plus susceptibles aux surcharges entraînant des blessures [91]. Au niveau articulaire,
on constate une plus grande laxité antérieure de l’articulation glénohumérale associée à
une faible rigidité chez les femmes, ce qui peut compromettre la stabilité de cette articula-
tion [50, 19, 354]. Le sexe semble avoir aussi un effet sur le contrôle moteur. Svendsen and
Madeleine [386] rapportent moins de variabilité de force chez les femmes, sous-entendant
des mécanismes de contrôles et de compensation différents entre des populations de sexe
différent. Une faible variabilité motrice peut se traduire par un risque plus élevé de sur-
charge des mêmes structures entraînant une adoption périphérique associée à des bles-
sures [91]. Finalement, le sexe semble avoir un effet sur la douleur [30, 193], avec un seuil
de douleur plus faible chez les femmes [345, 171].
Nous savons maintenant que les femmes sont plus fréquemment blessées au membre
supérieur et que les différences biologiques précédemment énoncées en sont certaine-
ment la raison. Mais de quelle façon les femmes réalisent-elles une tâche de manutention
compte tenu de ces différences ? Des techniques de travail différentes [324, 243, 367], des
activations musculaires plus élevées [170] et des contraintes mécaniques relatives supé-
rieures [257, 258] au niveau du dos ont été rapportés chez des femmes réalisant une tâche
de manutention. Mais qu’en est-il pour le membre supérieur ? Malheureusement, les dif-
férences reliées au sexe sur des variables biomécaniques du membre supérieur pendant
une tâche de manutention restent inconnues. Compte tenu des différences précédemment
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rapportées, nous pouvons faire l’hypothèse que des différences existent, mais des études
biomécaniques sont nécessaires pour le confirmer.
Cette troisième et dernière sous-section a abordé les principaux facteurs de risque de bles-
sure du complexe de l’épaule pendant une tâche de manutention. Ces derniers peuvent
être classés en deux catégories : les facteurs de risque physiques et individuels. Le travail
en hauteur, la fatigue et le travail répétitif ont été associés avec les lésions de la coiffe des
rotateurs et sont donc des facteurs de risque physiques à considérer dans une intervention
ergonomique. Bien qu’ils soient moins rapportés, les facteurs individuels sont tout aussi
importants. Des facteurs individuels tels que l’âge et l’expertise ont déjà été identifiés.
L’effet du sexe, quant à lui, est moins documenté malgré la plus forte prévalence de bles-
sures chez les femmes. Les principales différences biologiques avancées par la littérature
concernent l’anthropométrie, la composition musculaire et la différence de force. L’effet
de ces différences sur des variables biomécaniques a été rapporté pour des tâches de ma-
nutention impliquant le dos, mais leur effet sur le membre supérieur reste inconnu. Des
études biomécaniques sont nécessaires pour mieux expliquer la différence de prévalence
de blessure à l’épaule entre des travailleurs de sexe différent.
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Conclusion
Cette première section de la revue de littérature nous a donné un aperçu de l’épi-
démiologie des lésions professionnelles de l’épaule chez des manutentionnaires. Nous
avons d’abord constaté la complexité de l’anatomie de l’épaule dans la première sous-
section (1.1.1). Dans celle-ci, nous avons appris que la mobilité offerte par cette arti-
culation se paye au prix d’une stabilité précaire. Les muscles importants à considérer
dans l’analyse d’un geste de manutention ont également été énumérés, notamment les
muscles de la coiffe des rotateurs qui participent à la stabilisation dynamique de l’arti-
culation glénohumérale. Dans la deuxième sous-section (1.1.2), nous avons constaté que
la tendinopathie de la coiffe des rotateurs est la blessure la plus fréquemment associée
aux douleurs d’épaules. Celle-ci a longtemps était associée avec une compression tis-
sulaire qui se produit avec la réduction de l’espace sous-acromiale. Des hypothèses al-
ternatives impliquant des forces de compressions ont cependant émergé en réponse aux
nombreuses limites liées à cette théorie. Finalement, les principaux facteurs de risque
ont été abordés dans la troisième sous-section ( 1.1.3). Des facteurs de risque physiques
ont été identifiés, tels que le travail en hauteur, la fatigue et le travail répétitif, ainsi que
des facteurs de risques individuels, tels que l’âge, l’expertise ou le sexe. Alors que nous
avons des évidences épidémiologiques que les femmes sont plus nombreuses à souffrir
de douleurs à l’épaule, la littérature fait défaut d’indices biomécaniques qui expliquent
pourquoi elles sont plus susceptibles d’être blessées. Que ce soit pour décrire l’anatomie
fonctionnelle, la physiopathologie ou les facteurs de risque, des analyses biomécaniques
sont encore nécessaires pour mieux comprendre l’épaule, une articulation qui représente
un défi scientifique majeur. Mis ensemble, ces trois sous-sections constituent la base pour
guider les analyses biomécaniques qui seront présentées dans les prochaines sections et,
ultimement, amener à des recommandations permettant des interventions ergonomiques
plus efficaces et surtout plus personnalisées.
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1.2. Analyses biomécaniques du membre supérieur en manutention
La section précédente a mis en évidence que les blessures d’épaules sont un problème
de santé publique et que des analyses biomécaniques sont nécessaires pour comprendre
la différence de prévalence de blessures entre des femmes et des hommes manutention-
naires. Compte tenu de la complexité de l’articulation de l’épaule — qui a déjà été sou-
ligné dans la section précédente — les premières tentatives de préventions de blessures
à l’épaule se sont basées sur des évaluations posturales statiques [265, 375], des ques-
tionnaires [99] ou des modèles musculo-squelettiques simplifiés [68, 219]. Des revues
de littératures et des enquêtes réalisées auprès d’ergonomes révèlent que les question-
naires autoadministrés et les évaluations statiques sont encore les méthodes les plus uti-
lisées [104, 64]. Dans sa revue de littérature, David [104] a décrit les différentes méthodes
d’évaluations ergonomiques statiques, telles que l’équation du NIOSH [422] qui permet
d’établir une charge de travail recommandée ou l’évaluation RULA [265] pour le risque
de blessure du membre supérieur. Ces méthodes d’évaluations statiques semblent of-
frir les niveaux de simplicité, de coût, de rapidité et de précision les mieux adaptés aux
besoins des ergonomes et des professionnels qui disposent d’un temps et de ressources
limités pour établir les priorités d’intervention [104]. Elles sont donc particulièrement
adaptées pour évaluer des tâches de travail sur le terrain et présenter les résultats im-
médiatement. Malgré ces avantages, les méthodes d’évaluations statiques ont tendance
à sous-estimer les contraintes musculo-squelettiques car elles ne tiennent pas compte des
vitesses et des accélérations qui se produisent lors de tâches dynamiques [149, 148, 240]
et peuvent donc occasionner des erreurs significatives dans l’évaluation ergonomique
d’une tâche de travail [285, 423, 113]. Dans un autre contexte, les analyses réalisées en
laboratoire nécessitent plus de temps, de matériels et de compétences techniques. Elles
permettent cependant une meilleure estimation des variables biomécaniques et restent
donc nécessaires pour identifier les paramètres importants à considérer pour évaluer une
tâche de travail. Pour cette raison, cette section décrit des Analyses cinématiques (sous-
section 1.2.1), des Analyses électromyographiques (sous-section 1.2.2) et des Analyses
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musculo-squelettiques (sous-section 1.2.3) qui nous permettront d’obtenir des mesures
quantitatives des contraintes musculo-squelettiques lors de notre tâche dynamique. Ceci
nous aidera à comprendre la différence épidémiologique de blessures à l’épaule selon le
sexe et, ultimement, permettra la formulation ou la confirmation de recommandations
pour réduire le risque de blessure au membre supérieur, comme cela a été fait pour le dos
et les membres inférieurs [324, 325].
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1.2.1. Analyses cinématiques
La cinématique étudie les mouvements en fonction du temps, sans tenir compte de
leurs causes. En biomécanique occupationnelle, nous utilisons la cinématique pour éva-
luer et différencier des techniques de travail. La cinématique est aussi la première étape de
certaines analyses qui seront présentées dans la sous-section Analyses musculo-squelettiques.
Qu’elle soit une fin en soi ou une étape intermédiaire, la cinématique doit être quantifiée
avec précision. Dans cette sous-section, nous décrirons d’abord comment enregistrer des
données cinématiques (1.2.1.1). Nous aborderons ensuite la composition d’un modèle ci-
nématique (1.2.1.2) et le traitement de données cinématiques (1.2.1.3). Enfin, nous donne-
rons un aperçu des applications de l’analyse cinématique en biomécanique et discuterons
de leurs limites (1.2.1.4).
1.2.1.1. Enregistrement de la cinématique
Alors que l’enregistrement de données cinématiques était une tâche laborieuse dans le
passé, les progrès technologiques ont permis d’automatiser une grande partie du proces-
sus de capture des données. La méthode d’enregistrement cinématique la plus répandue
se base sur un système de capture du mouvement optoélectronique pour enregistrer le
mouvement de marqueurs cutanés fixés sur un participant en mouvement [62]. Une nu-
mérisation manuelle ou automatique permet ensuite d’obtenir les coordonnées de ces
marqueurs. Un traitement — qui sera décrit dans la section 1.2.1.3 — est ensuite appliqué
sur ces coordonnées pour obtenir les variables cinématiques qui décrivent le mouvement.
Certains mouvements, comme une tâche de manutention, sont trop complexes pour
être décrits avec de simples coordonnées 2D. La description de ces mouvements requiert
l’enregistrement de données 3D. Alors que, théoriquement, seulement deux caméras sont
nécessaires pour la localisation de données 3D, plusieurs caméras sont généralement uti-
lisées pour éviter l’occlusion de marqueurs (Figure 6). Chaque caméra offre une vue
unique de la scène et enregistre les coordonnées 2D des marqueurs dans un système de
coordonnées local (Figure 7). Les coordonnées 3D globales sont ensuite estimées à partir
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des données de l’ensemble des caméras et des algorithmes de géométrie multivues [169].
Ce type d’algorithme peut être utilisé pour estimer les coordonnées 3D globales à partir
d’un ensemble de coordonnées 2D. Cette méthode suppose une relation linéaire entre les
coordonnées 2D d’un marqueur dans un repère local et les coordonnées 3D globales de
ce même marqueur. Elle nécessite néanmoins une calibration statique pour définir l’ori-
gine du repère global et une calibration dynamique pour établir l’emplacement relatif de
chaque caméra. Cette procédure est généralement détaillée par le distributeur du sys-
tème de caméras utilisé. Plusieurs types de systèmes existent. Les plus répandus utilisent
de la lumière infrarouge pour capturer le mouvement de marqueurs recouverts de ru-
ban réfléchissant, comme le système Nexus (Vicon Inc., Oxford). Cette procédure permet
d’amplifier la luminosité du marqueur par rapport au reste de la scène et ainsi obtenir





Fig. 6. Un nombre de caméras insuffisant peut occasionner des occlusions de marqueurs
(gauche). Dans ce cas, il convient d’augmenter le nombre de caméras (droite), si possible.
Une calibration et un réglage adéquat du focus et de l’exposition restent cependant les





Fig. 7. Configuration de caméras standard pour une analyse cinématique 3D. Chaque
caméra offre une vue différente du volume de capture calibré (zone bleue) et enregistre
des coordonnées 2D dans leur repère local. En connaissant l’origine du repère global et
l’emplacement relatif de chaque caméra, il est possible d’estimer les coordonnées 3D dans
le repère global.
Résumons maintenant les ingrédients nécessaires pour une collecte de données ci-
nématique de qualité. Un système composé de plusieurs caméras est doit d’abord être
ajusté afin que la totalité du champ calibré soit couverte et que les occlusions de mar-
queurs soient minimisées. Chaque caméra enregistre les coordonnées 2D des marqueurs
cutanés fixés sur le participant et les coordonnées 3D globales de chaque marqueur sont
ensuite estimées par des algorithmes de géométrie multivues. Plusieurs systèmes de ca-
méra existent. Les plus populaires utilisent de la lumière infrarouge pour augmenter la
luminosité des marqueurs, et donc la précision du système. Quel que soit le système, une
calibration et un réglage adéquat du focus et de l’exposition sont nécessaires pour obtenir
des données de qualité. Ces recommandations seront à garder en tête lors de nos collectes
de données.
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1.2.1.2. Composition d’un modèle cinématique
Avant d’identifier les composantes d’un modèle cinématique, il est nécessaire de défi-
nir comment la position d’un point ou d’un segment est décrite. Pour cela, nous utilisons
des systèmes de coordonnées cartésiens. Dans cette thèse, nous adhérons à la convention
adoptée par l’International Society of Biomechanics [434] (Figure 8). Le système de coor-
données global nous permet de décrire les coordonnées [X, Y, Z] des marqueurs cutanés
fixés sur le participant. Des informations supplémentaires sont cependant nécessaires
pour caractériser la position d’un corps rigide. Tout d’abord, nous devons définir les
coordonnées d’un point spécifique sur le corps rigide, tel que le centre de masse, l’extré-
mité distale ou proximale. Comme le corps rigide a un volume et une forme constante,
nous devons aussi décrire son orientation par rapport au système de coordonnées global.
Pour ce faire, nous établissons un système de coordonnées local associé au corps rigide
(Figure 8). Les coordonnées relatives du système de coordonnées local par rapport au
système de coordonnées global définissent l’orientation du corps rigide ou du segment.
Ainsi, la description complète d’un corps rigide nécessite les coordonnées de son origine
et les trois angles de rotation qui définissent son orientation. Ces six informations sont
communément désignées comme les degrés de liberté du corps rigide. Les modèles ciné-
matiques que nous utilisons sont un ensemble de corps rigides joints par des contraintes
articulaires permettant de zéro à six degrés de liberté.
Les marqueurs cutanés positionnés sur le participant permettent de définir le système
de coordonnées local de chacun des corps rigides, généralement appelés segment dans le
cas d’un modèle cinématique. Prenons l’exemple du pelvis (Figure 8) — un segment qui
constitue généralement la racine des modèles du membre supérieur — pour décrire cette
procédure qui sera répétée pour chacun des segments. Des marqueurs sont positionnés
sur les structures anatomiques suivantes : les épines iliaques antéro-supérieures droite
et gauche ( ~MRASIS et ~MLASIS) et les épines iliaques postéro-supérieures droite et gauche





Fig. 8. Le système de coordonnées global (gauche) suit les recommandations de
l’ISB [434]. L’origine du système de coordonnées local du pelvis (~Opelvis) se situe entre les
épines iliaques antéro-supérieures. Les épines iliaques antéro-supérieur droite et gauche
( ~MRASIS et ~MLASIS) et les épines iliaques postéro-supérieures droite et gauche ( ~MRPSIS et
~MLPSIS) peuvent être utilisées pour définir le système de coordonnées local du pelvis.
L’origine du système de coordonnées local ~Opelvis se situe entre ~MRASIS et ~MLASIS :
~Opelvis = 0.5× ( ~MRASIS + ~MLASIS). (1)
Le vecteur unitaire î est ensuite calculé pour déterminer l’axe x du pelvis :
î =
~MRASIS − ~Opelvis
| ~MRASIS − ~Opelvis|
. (2)
Puis, le vecteur unitaire v̂ est calculé à partir de ~Opelvis et le point situé entre ~MRPSIS et
~MLPSIS :
v̂ =
~Opelvis − 0.5× ( ~MRPSIS + ~MLPSIS)
|~Opelvis − 0.5× ( ~MRPSIS + ~MLPSIS)|
. (3)
Le vecteur unitaire k̂ est créé à partir du produit vectoriel de î et v̂ :
k̂ = î× v̂. (4)
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Finalement, le produit vectoriel de k̂ et î définit le vecteur unitaire ĵ :
ĵ = k̂× î. (5)
Ensemble, î, ĵ et k̂ définissent la matrice de rotation Rpelvis qui détermine l’orientation du







Ce procédé est répété pour chacun des segments du modèle cinématique et souligne donc
l’importance du choix du modèle de marqueurs et des degrés de liberté utilisés.
Les étapes que nous venons de décrire permettent de personnaliser la définition des
degrés de liberté pour chaque participant. Une autre étape de personnalisation est ce-
pendant nécessaire pour déterminer la position des centres et des axes articulaires. Pour
cela, il est possible d’utiliser des méthodes prédictives ou fonctionnelles. Les méthodes
prédictives consistent à utiliser deux ou trois marqueurs anatomiques positionnés sur
des repères osseux palpables [107] ou à utiliser des modèles de régression linéaire basés
sur des mesures anthropométriques [271]. Les approches fonctionnelles, quant à elles,
sont préférées pour des articulaires ayant des repères osseux palpables éloignés du centre
articulaire, comme c’est le cas pour les articulations glénohumérale, sterno-claviculaire
et acromio-claviculaire [111, 429]. Ehrig et al. [127] ont décrit la méthode fonctionnelle
SCoRE pour déterminer le centre de rotation d’une articulation sphéroïde à trois degrés
de liberté tandis que la méthode SARA, utilisée pour caractériser l’axe de rotation, est dé-
crite par Ehrig et al. [128]. Ces deux méthodes nécessitent des essais qui mobilisent le
segment distal par rapport au segment proximal [321] pour trouver le point commun aux
deux repères formés par ces deux segments [231]. La méthode SCoRE, par exemple, est
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basée sur une optimisation par moindres carrés :




||RiC1 + ti − (Sic2 + di)||2, (7)
pour n images avec c1 et c2 les centres de rotation des deux segments et (Ri, ti), (Si, di) les
transformations de systèmes de coordonnées local vers le système de coordonnées global.
Ainsi, la position des centres et axes articulaires est généralement déterminée à partir de
méthodes prédictives ou fonctionnelles dans le but de rendre les paramètres articulaires
plus spécifiques au participant. Les méthodes prédictives sont recommandées pour les
articulations ayant des repères anatomiques palpables. Quand ce n’est pas le cas, comme
pour les articulations du complexe de l’épaule, les méthodes fonctionnelles comme SCoRE
ou SARA peuvent être utilisées.
Dans cette sous-partie, nous avons appris qu’un modèle cinématique est composé de
plusieurs segments et d’articulations, et qu’il est associé avec un ensemble de marqueurs.
Les coordonnées 3D des marqueurs cutanés sont exprimées dans un système de coor-
données global et sont utilisées pour définir la position et l’orientation du système de
coordonnées local associé à chaque segment qui compose le modèle cinématique. Pour
déterminer la position des centres et des axes de rotation, des méthodes prédictives ou
fonctionnelles sont utilisées selon l’articulation considérée. Les différents exemples de
calcul utilisés dans cette sous-partie ont aussi souligné l’importance de sélectionner un
ensemble de marqueurs et des degrés de liberté adéquats pour représenter le mouvement
d’intérêt.
1.2.1.3. Traitement et interprétation de la cinématique
Maintenant que nous savons comment enregistrer des données et construire un mo-
dèle cinématique, nous pouvons décrire les étapes pour obtenir la variable d’intérêt des
analyses cinématiques : les angles articulaires. Ces derniers quantifient l’orientation re-
lative d’un segment par rapport à un autre. Pour les estimer, nous utilisons les mar-
queurs cutanés fixés sur le segment pendant la réalisation du mouvement d’intérêt et un
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algorithme cinématique [62]. Les algorithmes cinématiques utilisés en biomécanique as-
sument que les marqueurs restent fixes dans le système de coordonnées local, c’est-à-dire
qu’ils ne se déplacent pas sur le segment. Il est toutefois admis que les marqueurs se
déplacent par rapport au squelette [232]. Ce phénomène, appelé artéfact de tissus mous
(Figure 9), peut être responsable d’une mauvaise estimation des angles articulaires.
Supination
Fig. 9. Exemple illustrant un artéfact de tissus mous. Les trois marqueurs positionnés sur
l’avant-bras ne suivent pas la rotation des os lors d’une supination.
Un placement de marqueurs adapté et un choix d’algorithme cinématique appro-
prié permettent de minimiser l’effet des artéfacts de tissus mous. Plusieurs types d’al-
gorithmes cinématiques existent : des algorithmes d’estimation directe, d’optimisation
segmentaire ou d’optimisation multicorps. Nous décrirons seulement la méthode d’opti-
misation cinématique multicorps en raison des avantages techniques qu’elle présente, tels
que la réduction du nombre de marqueurs nécessaires, la compensation des artéfacts de
tissus mous et le fonctionnement en présence d’occlusion de marqueurs [25, 124]. Aussi
appelée optimisation globale, cette méthode décrite par Lu and O’Connor [248] consiste à
identifier, à chaque instant, les orientations segmentaires qui positionnent le modèle dans
une posture qui minimise la distance entre les marqueurs expérimentaux et les marqueurs
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du modèle de corps rigides (Figure 8). Ce problème d’optimisation non-linéaire peut être
formulé par l’équation 8, où l’on définit les orientations segmentaires q qui minimisent











Acquisition cinématique Cinématique inverse
Modèle de marqueursModèle squelettique
Fig. 10. Illustration de la cinématique inverse. Après avoir défini un modèle squelettique
(1) et un modèle de marqueurs (2), les marqueurs expérimentaux (3) sont utilisés dans
l’optimisation globale (4) pour positionner le modèle squelettique dans une posture qui
minimise la distance entre les marqueurs expérimentaux (bleus) et les marqueurs du mo-
dèle (rouges).
Un angle articulaire correspond à l’orientation d’un système de coordonnées local par
rapport à un autre système de coordonnées local. Plusieurs méthodes peuvent être utili-
sées pour déterminer l’orientation relative de deux systèmes de coordonnées : les angles
hélicoïdaux [429], les quaternions [235] ou les angles d’Euler et de Cardan [105]. La mé-
thode d’angles d’Euler et de Cardan est recommandée par l’International Society of Biome-
chanics [434]. Cette méthode représente l’orientation d’un système de coordonnées local
par trois rotations successives autour d’axes uniques équivalentes à la matrice de rota-
tion. À titre d’illustration, nous allons décrire la séquence XYZ qui est souvent utilisée
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en biomécanique [88]. Pour cette séquence d’angle (Figure 11), la première rotation (α) a
lieu autour de l’axe x et conduit à une nouvelle orientation des axes y et z (y1 et z1). La
deuxième rotation (β) a lieu autour de l’axe y1 et conduit à de nouvelles orientations des
axes x1 et z1 (x2 et z2). Enfin, pour la dernière rotation (γ) autour de l’axe z2, les axes x2 et














Fig. 11. Séquence d’angle de Cardan XYZ autour de l’axe x (gauche), puis autour de l’axe
y1 (milieu) et finalement autour de l’axe z2 (droite).
La matrice de rotation R pour une séquence de rotation XYZ est :





0 cos α sin α
0 − sin α cos α
 Ry =

cos β 0 − sin β
0 1 0
sin β 0 cos β
 Rz =

cos γ sin γ 0
− sin γ cos γ 0
0 0 1
 . (10)
La matrice de rotation R est calculée en multipliant les trois matrices de l’équation 9 :
R =

cos γ cos β cos γ sin β sin α + sin γ cos α sin γ sin α− cos γ sin β cos α
− sin γ cos β cos α cos γ− sin γ sin β sin α sin γ sin β cos α + cos γ sin α
sinβ − cos β sin α cos β cos α
 . (11)
Cette matrice de rotation décrit l’orientation du système de coordonnées local du segment
par rapport au système de coordonnées global. Il est alors possible d’extraire les angles
33













Pour calculer l’angle articulaire du coude par exemple, c’est-à-dire l’orientation du sys-
tème de coordonnées local de l’avant-bras par rapport à celui du bras, il faut ajouter
l’étape de calcul suivante :
Rcoude = Ravant-brasR′bras, (13)
où R′bras est la transposée de la matrice de rotation du bras. Cet exemple illustre seulement
une des 12 séquences d’Euler possibles. Six séquences impliquent une rotation autour de
trois axes différents et sont appelées angles de Cardan. Les autres séquences ont un axe de
rotation initial identique au final, mais après avoir subi un changement d’orientation dû
à la seconde rotation. Pour guider le choix de séquences, Wu et al. [434], sous l’initiative
de l’International Society of Biomechanics, ont proposé la définition de séquences standards
pour les articulations du membre supérieur.
Les matrices de rotation que nous venons de décrire représentent la transformation
d’un système de coordonnées local à un autre. Les angles articulaires calculés à partir de
ces matrices de rotation sont donc directement dépendants de l’orientation du système de
coordonnées local. L’interprétation des angles articulaires serait pourtant facilitée si ces
angles étaient normalisés. Pour cette raison, une posture anatomique est généralement
utilisée comme posture de référence à partir de laquelle tous les angles articulaires sont
calculés. Dans cette position, tous les angles articulaires doivent donc être égaux à zéro.
Ce processus n’est pas simple car les angles articulaires ne sont pas des vecteurs et, par
conséquent, ne peuvent pas être ajoutés ou soustraits [277]. Nous avons vu précédem-
ment que la matrice de rotation qui définit l’orientation relative d’un segment Rsegment
par rapport à un segment de référence Rreference peut être exprimée par :
R = RsegmentRTreference. (14)
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Pour exprimer cet angle articulaire par rapport à une posture de référence, la matrice de






Dans cette sous-partie, nous avons décrit comment obtenir des angles articulaires à
partir des données et du modèle cinématique détaillés dans les deux sous-parties pré-
cédentes (1.2.1.1 et 1.2.1.2, respectivement). Bien que plusieurs algorithmes cinématiques
soient disponibles, la cinématique inverse par optimisation multicorps offre certains avan-
tages techniques et sera donc utilisée dans cette thèse. Nous avons également décrit com-
ment, à partir des séquences d’angles recommandées par l’International Society of Biome-
chanics, nous allons utiliser les angles de Cardan et d’Euler pour extraire les angles ar-
ticulaires. Finalement, nous avons détaillé comment normaliser les angles articulaires à
partir d’une position anatomique pour faciliter l’interprétation.
1.2.1.4. Applications et limites de l’analyse cinématique
Après avoir décrit les étapes nécessaires pour obtenir des données cinématiques, nous
allons aborder les applications et les limites de l’analyse cinématique dans les prochains
paragraphes. L’analyse des angles articulaires, et plus généralement de la cinématique,
est utile pour adresser diverses questions de recherche allant de l’analyse du geste spor-
tif [384], pathologique [309] ou professionnel [324]. En biomécanique occupationnelle, elle
permet d’évaluer et différencier des techniques de travail. La cinématique, et par exten-
sion la technique de travail, influence directement les contraintes musculo-squelettiques
et, par conséquent, le risque de blessure [207]. Dans le cas d’une tendinopathie de la coiffe
des rotateurs, une augmentation de la hauteur de travail et l’angle glénohuméral ont été
associés avec une prévalence de blessure plus élevée [401], probablement parce que ces
paramètres modifient les forces de compressions appliquées au tendon du supra-épineux.
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Malgré cette utilité, les analyses cinématiques du membre supérieur sont rares en bio-
mécanique occupationnelle comparativement au dos [326, 324, 323]. Il est nécessaire de
décrire les limites inhérentes à la cinématique pour expliquer cette disparité. Les erreurs
de mesures sont considérées comme le facteur ayant le plus d’influence sur l’estimation
de la cinématique [232]. Celles-ci peuvent provenir, en ordre de grandeur, d’erreurs sys-
tématiques du système de mesure (autour de 1 mm pour les systèmes optoélectroniques
standards [74]), d’occlusions de marqueurs expérimentaux (Figure 6) et d’artéfacts de
tissus mous [232] (Figure 9). Pour atténuer l’impact des erreurs de mesure sur la recons-
truction cinématique, il est possible d’utiliser un modèle de marqueurs qui minimise les
artéfacts de tissus mous, tel que celui développé par Jackson et al. [197] pour le membre
supérieur. Ce dernier comprend des marqueurs techniques positionnés sur les segments en
évitant les zones avec des muscles et des articulations pour réduire les artéfacts de tissus
mous [249], et des marqueurs anatomiques fixés sur des repères osseux. La cinématique de
l’épaule en particulier représente un défi scientifique d’envergure. L’anatomie de l’épaule
et sa grande amplitude de mouvement rendent la description précise de la cinématique
difficile. Les mouvements sous-cutanés de la scapula et de la clavicule sont particulière-
ment complexes à enregistrer avec des marqueurs de surface. La rotation de l’humérus est
ainsi affectée de 20 à 48% par les artéfacts de tissus mous [97]. Si la question de recherche
implique une cinématique précise de l’épaule, la définition d’un ellipsoïde contraignant
le plan de glissement de la scapula sur le thorax est conseillée [275] (Figure 12). Les limites
soulevées dans ce paragraphe peuvent expliquer le faible nombre d’études cinématiques
portant sur le membre supérieur en biomécanique occupationnelle.
Malgré les difficultés précédemment énoncées, quelques auteurs ont analysé la ciné-
matique du membre supérieur lors d’une tâche de travail. Côté et al. [93] ont utilisé un
modèle cinématique 2D construit à partir de 10 marqueurs cutanés et n’ont trouvé au-
cune différence cinématique entre des individus sains, fatigués et blessés aux épaules
lors d’une tâche de martelage. Oliveira et al. [303] ont utilisé un modèle cinématique
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Fig. 12. Exemple d’un ellipsoïde géométrique permettant de contraindre le plan de glis-
sement de la scapula pour éviter d’obtenir de la cinématique non-physiologique.
simple construit à partir de quatre marqueurs cutanés [302] et n’ont trouvé aucune dif-
férence cinématique entre des novices et des experts soulevant une boîte de 7 et 15 kg,
mais ont souligné une diminution de la flexion d’épaule avec la boîte la plus lourde. Les
facteurs de risques de blessure à l’épaule présentés dans la section Épidémiologie des
blessures du membre supérieur en manutention, tels que le sexe, n’ont cependant pas
été étudiés. L’effet du sexe sur la cinématique a cependant déjà été examiné pour des
tâches de manutention impliquant le dos et les membres inférieurs. Plamondon et al.
[324] ont rapporté des différences cinématiques entre des femmes et des hommes soule-
vant une même charge, avec un schéma de coordination des membres inférieurs et du
tronc plus séquentiel chez les femmes. Les mêmes auteurs ont supposé que l’altération
cinématique observée chez les femmes pourrait provenir de la différence de force qui
existe par rapport aux hommes. En étant généralement plus faibles [135, 166, 118], les
travailleuses devront soulever des charges relatives plus élevées par rapport à leur force.
Les résultats de Yehoyakim et al. [440] supportent cette hypothèse avec une coordina-
tion cinématique du dos et des membres inférieurs plus synchronisée chez des partici-
pantes avec un niveau de force plus élevé. En utilisant le même modèle cinématique,
d’autres auteurs rapportent cependant des résultats contradictoires, avec des différences
cinématiques entre femmes et hommes qui persistent même quand la charge est ajustée
par rapport à la capacité maximale [324, 325]. Ces études suggèrent que la différence de
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force entre femmes et hommes n’est pas la seule responsable des différences cinématiques
reportées, et qu’il est nécessaire d’entreprendre d’autres analyses pour déterminer l’ori-
gine biomécanique de ces différences. Les études présentées ci-dessus se concentraient
sur le dos et les membres inférieurs et, à ce jour, aucune étude n’a investigué l’effet du
sexe sur la cinématique du membre supérieur lors d’une tâche de manutention. Compte
tenu des différences biologiques soulevées dans la section Facteurs de risque de blessures
et les différences cinématiques du tronc et des membres inférieurs déjà rapportées dans
la littérature, nous pouvons faire l’hypothèse que les femmes utiliseraient une stratégie
cinématique du membre supérieur différente de celle des hommes.
La cinématique est un outil utile et nécessaire pour aborder une grande variété de ques-
tions de recherche. En biomécanique occupationnelle, elle permet d’évaluer et de diffé-
rencier des techniques de travail. L’analyse du mouvement tridimensionnel du complexe
de l’épaule constitue une base essentielle pour améliorer notre compréhension des bles-
sures professionnelles et identifier des techniques de manutention sécuritaires. Il existe
cependant peu d’études qui ont porté sur la cinématique du membre supérieur pendant
une tâche de manutention, et aucune d’entre elles ne portent sur des facteurs individuels
tels que le sexe, malgré la plus forte prévalence de blessures chez les femmes. La descrip-
tion de la cinématique de l’épaule représente cependant un défi scientifique à cause des
artéfacts de tissus occasionnés par les mouvements sous-cutanés de la clavicule et de la
scapula. La calibration, le choix du modèle cinématique et du modèle de marqueurs ainsi
que l’utilisation d’un ellipsoïde sont des pistes que nous avons abordées pour minimiser
les artéfacts de tissus mous et seront donc à garder en tête lors de la conception de notre
protocole. Compte tenu des différences biologiques et des différences cinématiques du
tronc et des membres inférieurs déjà rapportées dans la littérature, nous pouvons faire
l’hypothèse que les femmes utiliseraient une stratégie cinématique du membre supérieur
différente de celle des hommes.
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1.2.2. Analyses électromyographiques
L’électromyographie (EMG) est une branche de la biomécanique qui s’intéresse à l’étude
de l’activité musculaire. Dans cette sous-section, nous décrirons d’abord l’origine physio-
logique du signal EMG (1.2.2.1). Puis nous aborderons les méthodes d’enregistrement
(1.2.2.2) et de traitement (1.2.2.3). Enfin, nous donnerons un aperçu des applications de
l’analyse EMG en biomécanique occupationnelle et discuterons de leurs limites (1.2.2.4).
1.2.2.1. Physiologie du signal électromyographique
Il est nécessaire de décrire les concepts physiologiques qui sont à l’origine de la contrac-
tion musculaire pour comprendre ce que mesure l’EMG (Figure 13). Pour produire une
contraction musculaire, le système nerveux central active d’abord une unité motrice, c’est-
à-dire un motoneurone et toutes les fibres musculaires qu’il innerve. Une commande mo-
trice se propage alors du motoneurone à la jonction neuromusculaire. De l’acétylcholine
est ensuite libérée à l’interface de cette synapse spécialisée. Ce neurotransmetteur modifie
la perméabilité de la membrane musculaire et provoque une variation du gradient élec-
trochimique entre les milieux intra- et extra-cellulaires. Une dépolarisation rapide sur-
vient si un certain seuil d’excitabilité est atteint. Cette dépolarisation — appelée potentiel
d’action — se propage le long de la fibre musculaire et entraîne une cascade d’événe-
ments qui mène à la contraction musculaire. L’intensité de cette contraction est modulée
par la fréquence des potentiels d’actions et le nombre d’unités motrices recrutées. Le
signal EMG mesure la somme des potentiels d’action des différentes unités motrices ac-
tives (Figure 14) et permet ainsi d’obtenir une description qualitative (actif ou inactif) et
quantitative (intensité) de l’activité musculaire lors d’un mouvement volontaire.
1.2.2.2. Enregistrement du signal électromyographique
L’activité EMG peut être enregistrée en utilisant un schéma d’enregistrement monopo-
laire ou bipolaire. L’enregistrement monopolaire est moins stable et les enregistrements






Fig. 13. Schéma simplifié de la contraction musculaire. Le motoneurone transmet un
potentiel d’action (1). Le potentiel d’action atteint la jonction neuromusculaire (2). Un
potentiel d’action est initié par des processus électrochimiques et se propage le long de
la fibre musculaire (3). La somme de tous les potentiels d’action excités par un même
motoneurone produit un potentiel d’action d’unité motrice (4), qui peut être enregistré
sur la surface de la peau avec une électrode EMG (5).
positionnées sur le muscle et une troisième électrode est placée dans une zone électrique-
ment neutre. Un amplificateur différentiel est ensuite utilisé pour supprimer les signaux
communs aux deux électrodes d’enregistrement. Pour cela, il soustrait le potentiel d’une
électrode avec le potentiel de l’autre électrode et amplifie la différence. Cette technique
permet de réduire l’influence de bruits électriques provenant de prises de courant, de lu-
mières ou d’autres appareils électriques, et cela même s’ils se trouvent dans la gamme de
fréquences du signal EMG. Une large variété d’électrodes EMG est disponible et leur choix
dépend du muscle étudié, de la tâche réalisée et de la question de recherche. Les élec-
trodes de surfaces filaires ont peu à peu été remplacées par des boîtiers sans-fil, comme
le système TrignoTM (Delsys Inc., Massachusetts). Cette technologie autorise plus de li-
berté dans l’élaboration de protocole de recherche, ce qui est particulièrement pertinent
en biomécanique occupationnelle car une configuration portable permet de se rappro-
cher des conditions de travail, voire de collecter des données directement sur le lieu de
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Fig. 14. La sommation des potentiels d’action des unités motrices constitue le signal EMG
que nous mesurons.
travail [328]. Avec une portée effective de 10 à 20 mm [18], les électrodes de surface
sont couramment utilisées, mais leur usage est inadéquat pour enregistrer l’activité de
muscles profonds. L’enregistrement de l’activité provenant de petits muscles est plus dif-
ficile avec ce type d’électrode car le signal peut provenir d’un muscle adjacent. Ce phéno-
mène, appelé crosstalk musculaire, sera abordé dans la sous-section suivante. L’utilisation
d’électrodes intramusculaires est ainsi recommandée pour l’enregistrement de muscles
profonds ou petits [21, 201]. Cette technique est en revanche plus invasive, ce qui peut
expliquer le faible nombre d’études qui ont mesuré l’activation des muscles profonds du
membre supérieur comme la coiffe des rotateurs, malgré leur rôle essentiel dans la stabili-
sation et la mobilité du membre supérieur (voir Épidémiologie des blessures du membre
supérieur en manutention).
Il est possible d’enregistrer l’activité EMG des muscles de l’épaule pendant une tâche
de manutention en appliquant les recommandations formulées dans le paragraphe pré-
cédent. Pour cela, l’utilisation d’un schéma d’enregistrement bipolaire est privilégiée car
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il permet de limiter le bruit enregistré. Nous suggérons aussi d’utiliser un système d’EMG
portable pour éviter les contraintes cinématiques qu’imposent un système filaire. Enfin,
compte tenu de l’importance et de la prévalence de blessures des muscles de la coiffe
des rotateurs, il est nécessaire d’enregistrer l’activité EMG de ces muscles et cela avec des
électrodes intramusculaires.
1.2.2.3. Traitement et interprétation du signal électromyographique
Une fois le signal EMG enregistré, il est nécessaire d’appliquer plusieurs étapes de
traitement avant de pouvoir l’interpréter. Les progrès en électronique et en traitement
de signal, ainsi que notre meilleure compréhension de la physiologie du mouvement,
ont changé notre façon de traiter et analyser le signal EMG. La connaissance des caracté-
ristiques fréquentielles du signal EMG est par exemple utile pour prendre des décisions
concernant le type de filtre à utiliser. Parce que la majorité du signal EMG est comprise
entre 10 et 1000 Hz, il est recommandé d’appliquer un filtre passe-bande à ces fréquences
de coupure. Le choix des paramètres des filtres dépend du muscle étudié et de la tâche
réalisée. Pour la tâche d’intérêt de cette thèse, c’est-à-dire une tâche de manutention, un
processus standard de traitement du signal EMG des muscles de l’épaule (Figure 15) [269]
consiste d’abord à appliquer un filtre Butterworth passe-bande à 10-425 Hz. Le signal est
ensuite centré en soustrayant sa valeur moyenne et rectifié. Finalement, l’enveloppe EMG
est extraite en appliquant un filtre Butterworth passe-bas à 5 Hz.
Il est nécessaire de prendre connaissance des nombreux facteurs qui peuvent influen-
cer le signal EMG pour pouvoir l’interpréter correctement [80]. Le positionnement correct
de l’électrode EMG est probablement le paramètre le plus important pour obtenir un si-
gnal EMG de qualité. Diverses sources sont disponibles pour consulter le positionnement
standard des électrodes EMG [270, 17, 32, 268], la plus populaire étant la SENIAM [176]
(seniam.org). Des instructions spécifiques au positionnement des électrodes intramuscu-
laires sont nécessaires et disponibles dans la littérature [202, 344, 213]. Quel que soit le
muscle étudié, il est important que l’électrode soit dans une position qui permet d’isoler le




























Fig. 15. Processus standard de traitement du signal EMG. Le signal brut (1) est d’abord
filtré avec un filtre passe-bande (2). Le signal est ensuite centré (3) et rectifié (4). Enfin,
l’enveloppe est extraite en appliquant un filtre passe-bas (5). Pour interpréter l’amplitude
du signal EMG, une étape de normalisation est souvent nécessaire (6).
conditions de notre expérimentation. En plus d’une position correcte, il est aussi conseillé
de réduire l’impédance de l’électrode en rasant et nettoyant la peau avec de l’alcool. Un
autre facteur important est la distance entre l’électrode et le muscle. L’amplitude du si-
gnal EMG diminue exponentiellement avec l’augmentation de cette distance [350]. Par
conséquent, un taux de graisse sous-cutanée inférieur est associé avec un signal EMG de
meilleure qualité. Cela explique aussi l’enregistrement considérablement plus difficile
des fibres musculaires profondes depuis la surface de la peau. Enfin, il convient d’antici-
per le phénomène crosstalk musculaire. Le muscle est un volume conducteur, c’est-à-dire
qu’il peut transmettre tout signal électrique. Le signal EMG du muscle deltoïde antérieur
peut ainsi être contaminé par l’activité d’un muscle adjacent, comme le deltoïde médian.
L’effet du crosstalk musculaire peut être atténué avec un positionnement et une prépara-
tion de la peau appropriés ou en réduisant la surface d’enregistrement avec des électrodes
plus petites ou intramusculaires.
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Les signaux EMG sont généralement comparés entre différentes conditions expérimen-
tales et différents participants. Compte tenu de tous les facteurs qui influencent l’enregis-
trement du signal EMG précédemment énoncés, il est souvent nécessaire de normaliser
l’amplitude de ce signal pour l’interpréter correctement [238]. Plusieurs techniques de
normalisation sont utilisées [33]. Il est généralement demandé aux participants de réa-
liser une contraction maximale isométrique et l’amplitude du signal est normalisée par
rapport à la valeur maximale obtenue pendant cette contraction [261]. La contraction
maximale isométrique est réalisée dans une position standard. Pour faciliter et orienter
le choix de positions, Dal Maso et al. [101] ont identifié des combinaisons de positions
optimales pour différents groupes de muscles de l’épaule. Une autre approche possible
— utilisée par exemple avec des participants pathologiques — consiste à normaliser par
rapport à un test de contraction sous-maximal ou simplement par rapport à la valeur
maximale du signal EMG mesuré pendant la tâche d’intérêt.
Cette sous-section nous a permis d’identifier le traitement du signal nécessaire après
l’enregistrement de l’activité EMG des muscles de l’épaule pendant une tâche de manu-
tention. Elle a également mis en évidence les précautions à prendre pour obtenir un signal
de qualité, telles que le positionnement de l’électrode et la préparation de la peau ainsi
que l’anticipation du crosstalk musculaire. Enfin, une technique de normalisation avec
des contractions maximales isométrique a été présentée pour permettre la comparaison
inter-individus.
1.2.2.4. Applications et limites de l’analyse électromyographique
Les analyses EMG sont fréquemment utilisées en biomécanique pour déterminer quels
muscles sont soumis à un stress mécanique et sont à risque de blessure. En biomécanique
occupationnelle, elles sont utiles pour explorer les blessures de surutilisation, telles que le
syndrome du canal carpien [412] et de l’épicondylite [225] ainsi que les blessures aiguës
comme des blessures du dos [4] et du membre supérieur [55]. La description des tâches de
manutention s’est principalement concentrée sur le dos [331] et peu d’études ont évalué
l’activité musculaire du membre supérieur à l’aide de l’EMG. Pourtant, la prévalence des
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blessures du membre supérieur et la nécessité d’identifier des techniques sécuritaires et
efficaces exigent une bonne compréhension des activations musculaires intervenant dans
un geste de manutention. D’une part parce que les contractions musculaires permettent
la réalisation de mouvements volontaires, mais également parce qu’elles assurent une
grande partie de la stabilité de certaines articulations, comme l’articulation glénohumé-
rale [407]. Dans le cas d’une tendinopathie de la coiffe des rotateurs, une augmentation de
l’activité musculaire peut augmenter les forces de compressions appliquées au tendon du
supra-épineux [90]. L’étude des activités musculaires du membre supérieur est donc né-
cessaire pour comprendre les risques biomécaniques pendant des tâches de manutention.
L’enregistrement EMG des muscles du membre supérieur représente cependant un défi
expérimental. D’un point de vue anatomique, la configuration des muscles de l’épaule
est complexe (voir Épidémiologie des blessures du membre supérieur en manutention) à
cause de la proximité et de la profondeur de certains muscles, comme ceux constituant
la coiffe des rotateurs. Il est donc souvent nécessaire d’utiliser des électrodes intramus-
culaires [417]. Les enregistrements EMG du membre supérieur peuvent aussi être conta-
minés par des artefacts électrocardiographiques à cause de la proximité du cœur et des
muscles comme le grand pectoral. Ces bruits peuvent fausser l’amplitude EMG mesurée et
les caractéristiques fréquentielles du signal [76]. Bien qu’il est possible d’utiliser des filtres
numériques pour y remédier [119], le repositionnement de l’électrode reste le moyen le
plus efficace pour réduire cette source de bruit. Ces difficultés expérimentales peuvent
expliquer le nombre limité d’études qui ont évalué l’activité musculaire du membre su-
périeur lors d’une tâche de manutention, et le fait qu’aucune n’a inclus les muscles de
la coiffe des rotateurs malgré leur rôle essentiel dans la stabilisation et la mobilité du
membre supérieur.
Yoon et al. [441] ont quantifié l’effet de la variation de la vitesse du mouvement et de la
masse à soulever sur le recrutement musculaire du membre supérieur de 39 participants
qui effectuaient une tâche de manutention. L’augmentation de la vitesse du mouvement
influençait seulement le schéma de recrutement temporel des muscles érecteurs du rachis,
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trapèzes, deltoïdes, biceps et triceps. En accord avec des études portant sur le dos [212] et
des études musculo-squelettiques [36], l’augmentation de la masse, quant à elle, augmen-
tait l’activité EMG de ces mêmes muscles. Plusieurs autres études rapportent des résultats
similaires. Dans Blache et al. [35], l’augmentation de la masse de la boîte de 6 à 18 kg pro-
voque une augmentation d’environ 40% de l’activité EMG des muscles deltoïdes, grands
dorsaux et pectoraux. Oliveira et al. [303] ont également observé une augmentation de
l’activation EMG du deltoïde médial et du biceps lorsque leurs 16 participants soulevaient
une boîte de 15 kg comparativement à une boîte de 7 kg. Poitras et al. [328] rapportent
des activations plus élevées des deltoïdes antérieur et médian lorsque les participants
soulevaient des boîtes plus lourdes lors d’une tâche de déplacement de boîtes de tailles et
masses variées. James et al. [198] ont observé une relation linéaire entre l’augmentation
de la masse à soulever et l’activité musculaire des trapèzes supérieurs, deltoïde médian,
biceps et brachioradial pendant une tâche de manutention où la masse était incrémentée
de 2 kg jusqu’à épuisement du participant. Lavender et al. [228] ont reporté des activa-
tions moins élevées des muscles érecteurs du rachis, grand dorsal et biceps lorsque des
participants soulevaient une boîte de 16 kg avec un dispositif d’assistance robotique. Kil-
bom et al. [208] ont utilisé une analyse EMG pour montrer que le soulèvement de charges
excessives à une main peut entraîner de la fatigue et éventuellement un accident de tra-
vail. Enfin, Silvetti et al. [370] ont établi que, pour obtenir de tels résultats, la différence de
masse à soulever doit être suffisamment grande puisqu’ils n’ont pas trouvé de différence
d’activations des muscles érecteurs du rachis, grand dorsal, deltoïde antérieur et biceps
entre des boîtes de 6 et 8 kg. Certains de ces auteurs ont aussi évalué l’effet de la hauteur
sur l’activité EMG du membre supérieur [35, 303, 328, 198, 370]. Les résultats pointent
tous vers un effet significatif de la hauteur de levée, avec une activité EMG qui augmente
avec la distance verticale à parcourir, particulièrement si la hauteur dépasse le niveau des
épaules. Ainsi, les caractéristiques de la tâche, telles que la hauteur et la masse, ont un ef-
fet significatif sur les activations des muscles de l’épaule lors d’une tâche de manutention
et sont donc des variables pertinentes à inclure dans nos conditions expérimentales.
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La variation de l’activité musculaire en réponse à des changements des caractéris-
tiques de la tâche sert notamment à répondre à la plus grande contrainte mécanique que
produit une boîte plus lourde ou une hauteur plus élevée [441, 36]. Alors que l’on pourrait
penser qu’une plus grande activité musculaire permet également de maintenir la stabilité
des articulations [441], Blache et al. [35] n’ont trouvé aucun effet de la masse ou de la hau-
teur sur la co-contraction mesurée des muscles deltoïdes, grands dorsaux et pectoraux
lors d’une tâche de manutention. Rao et al. [341] ont observé des résultats similaires en
montrant que la co-contraction des muscles du genou n’était pas influencée par la charge
soulevée lors d’un squat. Bien que l’on peut supposer qu’une plus grande co-contraction
des muscles entourant une articulation renforce la rigidité de celle-ci [184, 287], il est dif-
ficile d’établir si cela influence la stabilité de l’articulation, car celle-ci dépend aussi du
couple articulaire [157]. Le couple de l’articulation glénohumérale n’étant pas constant
lors d’un mouvement complexe comme une tâche de manutention, Blache et al. [38]
ont utilisé un modèle musculo-squelettique pour évaluer la contribution des muscles de
l’épaule à la stabilité articulaire lors d’une tâche de manutention. Les résultats indiquent
que, dans le cas d’une tâche de manutention, le muscle supra-épineux serait l’un des prin-
cipaux stabilisateurs de l’articulation glénohumérale. L’activation de ce muscle permet-
trait de diminuer les forces de cisaillement et d’augmenter les forces de compression agis-
sant sur la tête humérale [1, 38], ainsi que de comprimer la tête humérale contre la cavité
glénoïde [407] pour contrer les translations provoquées par les muscles deltoïdes [132].
On peut donc supposer que l’intégrité du muscle supra-épineux — et probablement des
autres muscles de la coiffe des rotateurs dans le cas de mouvements réalisés dans d’autres
directions [38, 425] — est primordiale pour prévenir l’instabilité glénohumérale [407, 38]
et donc limiter le risque de blessure à l’épaule [356, 45]. Ces résultats renforcent l’idée
qu’il est important d’inclure les muscles de la coiffe des rotateurs dans les protocoles EMG
du membre supérieur. Malheureusement, aucune étude n’a mesuré l’activité EMG de ces
muscles lors d’une tâche de manutention.
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La modification et la personnalisation de la tâche de travail sont les méthodes d’inter-
vention privilégiées pour diminuer les facteurs de risque associés au développement de
lésions professionnelles. Les études citées précédemment portent principalement sur l’ef-
fet de la variation des caractéristiques de la tâche de manutention — comme la masse et la
hauteur de travail. Pourtant, plusieurs auteurs ont déjà identifié que des facteurs indivi-
duels comme l’âge [336], la condition physique [221, 319] ou le sexe [6] modifient l’activité
EMG. Ces facteurs individuels sont également associés à un risque de blessure plus élevé
(voir Épidémiologie des blessures du membre supérieur en manutention). Comme l’EMG
peut être un outil utile pour évaluer et redéfinir les techniques de travail dans le but de
minimiser la fatigue et le risque de blessure, il semble important d’inclure ces facteurs
individuels dans l’analyse EMG d’une tâche de manutention. Aucune étude ne s’est ce-
pendant intéressée à l’effet du sexe sur l’activité du membre supérieur pendant une tâche
de manutention.
L’EMG est un outil utile et nécessaire pour aborder une grande variété de questions de
recherche. En biomécanique occupationnelle, la quantification des activations muscu-
laires permet d’identifier des techniques de travail sécuritaires et efficaces. Les utilisa-
teurs doivent cependant être conscients d’un certain nombre de facteurs qui peuvent in-
terférer avec le signal EMG, particulièrement pour le membre supérieur. Ces difficultés
techniques peuvent expliquer le nombre limité d’études qui ont évalué l’activité muscu-
laire du membre supérieur lors d’une tâche de manutention. Celles-ci se sont exclusi-
vement intéressées à l’effet des variations des caractéristiques de la tâche sur l’activité
musculaire et aucune n’a inclue les muscles de la coiffe des rotateurs. L’inclusion de ces
muscles profonds et de facteurs individuels comme le sexe est nécessaire pour améliorer
notre compréhension des mécanismes de blessure et des différences épidémiologiques
qui existent pour certaines populations à risque.
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1.2.3. Analyses musculo-squelettiques
La modélisation est désormais utilisée dans la majorité des domaines scientifiques.
En biomécanique, le nombre de publications utilisant la modélisation et la simulation
musculo-squelettique augmente exponentiellement depuis les années 1980 (Figure 16).
Les contraintes musculaires, osseuses et articulaires ne peuvent pas être mesurées de fa-
çon directe et non invasive [28, 140, 139]. Ces variables sont pourtant essentielles pour
comprendre les principes fondamentaux du mouvement humain, concevoir des disposi-
tifs d’assistance ou effectuer une intervention ergonomique. La modélisation musculo-
squelettique permet d’estimer ces variables [103] à partir de données expérimentales ou
simulées. Dans cette sous-section nous décrirons d’abord la composition d’un modèle
musculo-squelettique (1.2.3.1). Puis nous présenterons les deux approches utilisées pour
estimer les forces musculaires — l’approche directe (1.2.3.2) et l’approche inverse (1.2.3.3).
Nous donnerons par la suite un aperçu des applications de la modélisation musculo-
squelettique en biomécanique occupationnelle et discuterons de leurs limites (1.2.3.4).
Fig. 16. Publications en lien avec la modélisation ou la simulation musculo-squelettique
entre les années 1980 et 2019. La distribution des logiciels AnybodyTM et OpenSim a
probablement contribué à la démocratisation de ces techniques.
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1.2.3.1. Composition d’un modèle musculo-squelettique
La génération d’un mouvement est initiée avec une commande neurale transmise au
muscle. Le muscle est alors activé et génère une force qui accélère nos membres pour
réaliser un mouvement spécifique. C’est ce processus, ici simplifié, que nous tentons
de formaliser dans un modèle musculo-squelettique. Ce modèle est une représentation
simplifiée du corps humain. Il est généralement composé d’un ensemble de corps rigides,
d’articulations et de générateurs de force qui interagissent pour modéliser le mouvement.
Les deux prochains paragraphes nous permettront de décrire ces composantes.
Pour modéliser la dynamique des segments corporels, les modèles par éléments fi-
nis sont minoritaires [426, 444] et c’est l’hypothèse de corps rigide qui est généralement
utilisée en biomécanique. Selon cette hypothèse, chaque segment est considéré comme in-
déformable et le comportement dynamique est défini par la masse, le centre de masse et le
tenseur d’inertie. Une fois le modèle de corps rigides et d’articulations définis (voir Ana-
lyses cinématiques), il est nécessaire d’y ajouter des actionneurs pour pouvoir l’articuler.
Les muscles sont les principaux générateurs de force dans les modèles. Pour modéliser
la géométrie musculaire, nous utilisons des trajectoires musculaires unidimensionnelles
— c’est-à-dire une ligne — reliant l’origine et l’insertion du muscle. La trajectoire de ces
lignes d’action est généralement contrainte par des points fixes ou des formes géomé-
triques pour obtenir des trajectoires musculaires physiologiques (Figure 17). Ce chemin
musculaire va définir le bras de levier du muscle, une quantité qui détermine l’effet de la
force musculaire sur l’articulation (Équation 16). Le muscle est donc un élément central
dans un modèle musculo-squelettique et l’observation des trajectoires musculaires est un
préalable à son utilisation.
moment articulaire = force musculaire∧ bras de levier musculaire (16)
Le comportement mécanique du muscle détermine la capacité de génération de force
lorsqu’il est soumis à des variations de longueur ou de vitesse de raccourcissement. Le
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Fig. 17. Illustration d’une trajectoire musculaire de triceps non physiologique (1), corri-
gée avec un point de contournement (2) et avec un cylindre de contournement (3). Bien
que le cylindre permet de représenter une trajectoire plus physiologique que les autres
méthodes, ce type d’objet de contournement peut augmenter significativement le temps
de convergence de l’optimisation statique et dynamique [14].
modèle musculo-tendineux de Hill (Figure 18) est le plus utilisé pour représenter les re-
lations force-longueur et force-vitesse qui caractérisent le comportement mécanique des
muscles (Figures 19 et 20). Ce modèle définit la force musculaire totale comme la somme
des forces générées par la composante contractile génératrice de force active lorsque le
muscle se contracte [236] et des forces issues de la composante élastique parallèle passive
génératrice de force passive lorsque le muscle revient à son état de repos [442, 236]. Cer-
tains modèles plus détaillés incluent également une composante élastique en série, mais
celle-ci est souvent négligée et remplacée par une hypothèse simplificatrice qui considère
les tendons comme des structures rigides [236, 65]. Le modèle de Hill inclut plusieurs
paramètres dont la force maximale isométrique, la section transverse des muscles, l’angle
de pennation, la longueur musculaire optimale, la vitesse de raccourcissement maximale
et la longueur du tendon. Ces paramètres sont généralement déterminés à partir d’un
modèle générique basé sur des mesures animales ou cadavériques [398, 187]. Après avoir
précédemment établi que le muscle est un élément essentiel dans un modèle musculo-
squelettique, nous avons décrit dans ce paragraphe comment son comportement est for-
malisé avec le modèle musculo-tendineux de Hill.
Du point de vue de la biomécanique, le corps humain peut être associé à un sys-
tème composé de segments connectés par des articulations et actionnés par des muscles.
Alors que nous avons déjà décrit le modèle cinématique dans une section précédente
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Fig. 18. Modèle musculo-tendineux de Hill.
Fig. 19. Relations force-longueur d’un muscle de type Hill. La génération de force est
dépendante de la configuration des ponts d’actine (en bleu) et de myosine (en rouge).
(voir Analyses cinématiques), les paragraphes précédents étaient dédiés à la définition
des muscles dans un modèle musculo-squelettique. Ceux-ci sont les principaux généra-
teurs de force et sont modélisés avec des trajectoires unidimensionnelles et le modèle de
Hill. Mis ensemble, les paramètres d’un modèle musculo-squelettique définissent la dyna-
mique musculo-tendineuse (comment les muscles génèrent une force), la géométrie musculo-
squelettique (comment les forces musculaires sont converties en moments articulaires) et la
dynamique articulaire (comment les moments articulaires produisent le mouvement). Ces
trois étapes peuvent être utilisées dans le sens "direct" (de la commande neurale jusqu’au
mouvement) ou dans le sens "inverse" (du mouvement jusqu’à la force musculaire).
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Fig. 20. Relations force-vitesse non-linéaire d’un muscle de type Hill. Au plus la vitesse
de contraction diminue au plus la force générée augmente à cause de la résistance des
structures passives.
1.2.3.2. L’approche directe
L’approche directe (Figure 21) permet d’estimer les mouvements qui résultent de l’ap-
plication de forces et de moments spécifiques [308]. Les équations dynamiques décrivant













Fig. 21. Diagramme de l’approche directe qui permet de passer de la commande neurale
jusqu’au mouvement. Les excitations musculaires (e) sont converties en activations mus-
culaires (a) pour calculer les forces musculaires (Fmus) et les moments articulaires (τmus).
Finalement, les accélérations (q̈), vitesses (q̇) et coordonnées généralisées (q) sont estimées.
Les données d’entrées typiques de l’approche directe sont les excitations musculaires,
c’est-à-dire le signal EMG traité, ou les moments articulaires. Les activations musculaires
sont déterminées à partir des excitations musculaires et une étape de dynamique d’acti-
vation, permettant de simuler le délai électromécanique entre la réception du potentiel
d’action et la contraction musculaire [65]. La dynamique musculo-tendineuse permet en-
suite de déterminer les forces musculaires à l’aide du modèle musculaire de Hill. Puis,
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les moments articulaires sont calculés par la géométrie musculo-squelettique et l’équa-
tion 17, où la matrice jacobienne des longueurs musculaires lmus, l’équivalent aux bras de
levier, est multipliée par les forces musculaires Fmus.
τmus(q, q̇, a) = −
∂lmus
∂q
Fmus(q, q̇, a) (17)
Enfin, les accélérations segmentaires q̈ sont déterminées à partir des équations du
mouvement avec un formalisme Euler-Lagrange (Équation 18), qui impliquent la matrice
de masse M, les moments articulaires τmus, les vecteurs des effets non linéaires N, la ma-
trice des effets de la gravité G et des forces de contact CTλ. Les vitesses et les coordonnées




τmus + CTλ− N(q, q̇)− G(q)
)
(18)
Les atouts de l’approche directe sont nombreux. Intrinsèquement prédictive, l’ap-
proche directe n’est pas limitée aux données expérimentales disponibles et les données
peuvent être simulées. Cette technique est particulièrement intéressante en ergonomie
puisqu’elle permet d’étudier différents facteurs de risques physiques, sans recourir à des
tests humains. De plus, en spécifiant une fonction objective d’intérêt (e.g. minimiser le
coût énergétique), l’objectif de la tâche peut être directement implémenté. Malgré ses qua-
lités, l’approche directe est rarement utilisée en biomécanique occupationnelle en raison
d’une complexité numérique bien supérieure à l’approche inverse [308]. Quand les don-
nées ne sont pas simulées, l’approche directe nécessite des activations musculaires basées
sur des signaux EMG expérimentaux. Ces signaux sont souvent affectés par du bruit et
des erreurs de mesures — comme décrit dans la section Analyses électromyographiques
— qui peuvent influencer la qualité des résultats obtenus. Des articles récents ont proposé
des techniques d’estimation des forces internes par des méthodes de suivi de marqueurs
et d’EMG [26, 27, 283]. Bien que ces approches soient prometteuses, elles sont basées sur
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des modèles simplifiés, des données simulées, et nécessitent des temps de calcul extrê-
mement longs. Elles n’ont donc pas encore la maturité nécessaire pour des applications
complexes comme celles que nous souhaitons investiguer dans cette thèse. Ainsi, bien
que l’approche directe est intéressante d’un point de vue biomécanique, ses qualités ne
sont pas directement avantageuses pour répondre à notre question de recherche en raison
de sa complexité et du temps de calcul nécessaire.
1.2.3.3. L’approche inverse
L’approche inverse (Figure 22) permet d’estimer les forces et les moments musculaires
qui ont provoqué un mouvement observé [308]. Un mouvement connu peut être utilisé
dans une analyse inverse pour mieux comprendre la coordination musculaire et les forces







Fig. 22. Diagramme de l’approche inverse qui permet de passer du mouvement jus-
qu’aux forces musculaires.
Les données d’entrée de l’approche inverse sont la cinématique articulaire (voir Ana-
lyses cinématiques), les forces de contact et les paramètres inertiels. Les vitesses et les
accélérations segmentaires peuvent être obtenues par dérivés successives. Les moments
articulaires peuvent ensuite être déterminés à partir des équations du mouvement (Équa-
tion 19).
τmus = M(q)q̈ + N(q, q̇) + G(q)− CTλ (19)
La dernière étape d’une simulation inverse consiste à estimer les forces musculaires à
partir de la géométrie musculo-squelettique. Cette étape est complexe car le nombre de
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muscles est supérieur au nombre de degrés de liberté. L’optimisation statique résout cette
redondance musculaire en répartissant les forces musculaires afin que les moments arti-
culaires calculés à partir de l’équation 19 correspondent aux moments articulaires calcu-
lés à partir de l’équation 17. Pour réaliser cette étape d’optimisation, un choix de fonction
objective est nécessaire tel que la minimisation de la somme des activations quadratiques.
L’approche inverse est la technique de modélisation la plus utilisée en biomécanique
occupationnelle. Elle requiert la formulation de moins d’hypothèses et permet d’obtenir
des solutions plus rapidement que l’approche directe, en générant des résultats parfois
similaires [8]. Compte tenu des nombreux essais nécessaires pour répondre à notre ques-
tion de recherche (nombreux participants, différentes conditions de masse et de sexe), la
vitesse de convergence est un facteur déterminant pour notre application de recherche.
Les données d’entrée sont relativement communes en biomécaniques (cinématique et
forces de contact), mais sont soumises à de nombreuses erreurs de mesures et d’estima-
tion [232].
Comme la précision des résultats de l’approche inverse est fortement conditionnée
aux données d’entrées [307, 368], une attention particulière est recommandée quant à la
qualité des données et du traitement du signal. La cinématique articulaire est considérée
comme la variable ayant le plus d’influence sur la prédiction de forces musculaires phy-
siologiques [396], notamment parce que la dérivée calculée pour obtenir les vitesses et les
accélérations articulaires propage les erreurs de mesures. Les sources d’erreurs cinéma-
tiques sont décrites dans la section Analyses cinématiques et concernent principalement
les occlusions de marqueurs expérimentaux ainsi que les artéfacts de tissus mous [232].
Concernant la dynamique inverse, les paramètres inertiels doivent être précisément
déterminés pour éviter des erreurs lors de l’estimation des moments articulaires [316].
Ces paramètres sont cependant difficiles à mesurer et sont généralement estimés à partir
d’un modèle anthropométrique proportionnel. Une fois effectuée, la dynamique inverse
fournit des moments articulaires nets. Un moment articulaire net faible peut provenir
d’une activation minimale du muscle agoniste ou d’une activation similaires de deux
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muscles antagonistes. Les co-contractions sont donc difficiles à évaluer, d’autant plus
qu’elles sont négligées par l’optimisation statique [167, 174]. Il convient donc d’inter-
préter les résultats d’une optimisation statique avec précaution car les co-contractions
musculaires sont essentielles pour assurer la stabilité articulaire [181]. Bien qu’il n’y ait
pas de consensus sur le choix d’une fonction objective d’optimisation statique qui per-
mettrait de générer des forces et des activations les plus physiologiques possibles [131],
la plupart des études minimisent les activations musculaires. Une approche alternative
consiste à utiliser le signal EMG mesuré pour résoudre l’estimation des forces musculaires
individuelles [26]. Cette approche permet de tenir compte des co-contractions et génère
donc des résultats qui sont généralement plus physiologiques [75]. Elle est cependant
plus complexe à implémenter et moins rapide à converger.
L’approche inverse semble donc être particulièrement adaptée à notre application de
recherche. Dans le but de comparer de nombreux participants de populations différentes
(femmes et hommes) dans des conditions expérimentales différentes pendant une tâche
de manutention, la simplicité et la rapidité de l’approche inverse sont des avantages ma-
jeurs. Il faudra cependant être conscient des limites inhérentes de cette approche et de la
nécessité d’enregistrer une cinématique de qualité.
1.2.3.4. Applications et limites de la modélisation musculo-squelettique
Après avoir précédemment écarté l’approche directe en faveur de l’approche inverse,
nous allons aborder les applications et les limites de la modélisation musculo-squelettiques
dans les prochains paragraphes. Celles-ci concerneront d’abord des applications géné-
rales puis des applications spécifiques à la manutention en hauteur. Ceci nous permettra
de façonner notre protocole de recherche et notre analyse de données de manière à anti-
ciper et surmonter les limites qui seront présentées.
Le développement d’un modèle numérique du corps humain est un grand défi scien-
tifique. Pour s’en approcher, de nombreuses hypothèses sont formulées, dont certaines
basées sur des preuves expérimentales limitées. De multiples phénomènes biologiques
sont ainsi simplifiés — voire ignorés. Scientifiques et praticiens doivent connaître ces
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limitations lors de la diffusion de résultats et discuter des impacts potentiels de ces sim-
plifications. La plupart des modélisateurs en sont conscients et le consensus actuel en
biomécanique est qu’il existe encore un écart considérable entre les modèles musculo-
squelettiques et la réalité biologique. Il existe un continuum entre les modèles les plus
simples et les plus complexes (Figure 23). L’une des principales difficultés est de déter-
miner la complexité du modèle que l’on souhaite construire ou utiliser. D’une part, les
modèles simples sont rapides et faciles à interpréter. Cependant, ils diffèrent souvent
des systèmes réels. D’une autre part, les modèles complexes permettent de fournir plus
d’informations et sont davantage fidèles aux systèmes réels. Le coût de calcul et les exi-
gences de calibration, de personnalisation et de validation augmentent cependant avec la
complexité du modèle. Il est donc recommandé d’éliminer la complexité du modèle non
requise pour répondre à notre question de recherche [178].
Fig. 23. Le continuum de complexité d’un modèle musculo-squelettique s’étend entre un
modèle simple et complexe.
Quel que soit le niveau de complexité, les modèles musculo-squelettiques comportent
de multiples paramètres. Ces derniers — qu’ils soient musculo-tendineux, inertiels ou
anthropométriques — conditionnent les résultats obtenus lors des différentes étapes de
la modélisation. En tant qu’utilisateur de modèles musculo-squelettiques génériques, ces
paramètres sont souvent déterminés préalablement à partir d’imagerie, de mesures cada-
vériques ou animales [443, 266]. Ce modèle générique est ensuite mis à l’échelle afin que
les différents paramètres qui le composent s’ajustent à l’anthropométrie de notre partici-
pant (Figure 24). Cette étape est décisive pour obtenir des résultats valides. Consistant
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généralement en une simple régression linéaire, la personnalisation du modèle n’est ce-
pendant pas idéale car elle considère que la distribution des paramètres segmentaires
et musculaires est uniforme, quels que soient l’âge, la condition physique et le sexe (Fi-
gure 25). Il est ainsi recommandé de choisir un modèle générique qui représente une
population similaire à notre échantillon de participants.
Fig. 24. La personnalisation d’un modèle musculo-squelettique consiste à modifier les
paramètres musculo-tendineux, inertiels et anthropométriques pour qu’ils s’ajustent à
notre participant.
Fig. 25. Exemple illustrant la force maximale réelle (ligne plaine) et la force maximale
utilisée (ligne pointillée) lors de la personnalisation d’un modèle générique selon la taille
(1), l’âge (2), le sexe (3) et la condition physique (4). La force maximale ajustée par une
simple régression ne tiendra pas en compte des caractéristiques biologiques.
Même si la personnalisation du modèle est correctement réalisée, certains paramètres
resteront approximatifs. C’est notamment le cas des paramètres musculo-tendineux. Les
longueurs et vitesses optimales incluses dans le modèle de Hill sont par exemple suppo-
sées constantes dans l’ensemble du muscle, ce qui n’est pas le cas en réalité [42, 41] et les
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effets de l’âge et la fatigue sont ignorés. Sachant que les modèles incluent des hypothèses
et des approximations, il est important que chaque simulation soit testée pour établir ses
limites. Il est de la responsabilité de l’utilisateur de s’assurer que le modèle a été vérifié
(i.e. résoudre les équations correctement) et validé (i.e. résoudre les bonnes équations).
Même si le modèle a été précédemment validé, il n’est pas nécessairement valide pour une
nouvelle application. En tant qu’utilisateur, vérifier et valider son modèle constitue sou-
vent l’étape la plus complexe d’une application en modélisation musculo-squelettique.
C’est un processus qui nécessite généralement plusieurs itérations et requiert de s’assu-
rer que les résultats respectent les lois de la physique et concordent avec d’autres jeux
de données indépendants. Hicks et al. [178] décrivent les principales recommandations
de validation et vérification d’un modèle musculo-squelettique. Celles-ci sont résumées
dans les tableaux 2 et 3 pour les approches directe et inverse, respectivement. Même s’il
est personnalisé, vérifié et validé, un modèle comportera toujours des incertitudes. Il est
donc nécessaire d’être conscient des limites du modèle utilisé lors de l’interprétation des
résultats.
Grâce à la modélisation, les chercheurs en biomécanique occupationnelle sont désor-
mais en mesure d’établir des relations de cause à effet entre les contraintes musculo-
squelettiques et le mouvement. La simulation d’une tâche de travail en laboratoire permet
de contrôler des facteurs affectant le comportement moteur, tels que l’organisation du tra-
vail et de l’environnement physique. La majorité des études de modélisation en ergono-
mie utilisent l’approche inverse à partir d’une cinématique expérimentale. La réalisation
d’une analyse en approche directe sera généralement, sinon toujours, plus complexe que
l’utilisation de l’approche inverse. Il est donc recommandé d’utiliser l’approche inverse
si la question de recherche le permet. Certaines investigations nécessitent cependant l’ap-
proche directe, telles que la prédiction de mouvement optimal [179], la conception de
poste de travail prototype [329] ou l’étude de certains paramètres physiologiques [13].
Une analyse en approche directe est d’autant plus complexe pour des tâches de manu-
tention en hauteur car l’épaule est constituée de nombreux muscles profonds difficiles
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Tableau 2. Dépendances et validations des variables générées par une approche directe.
Adapté de Hicks et al. [178].
Variables Dépendances Validation






Force musculo-tendineuse Activation musculaire; modèle
musculo-tendineux
Les longueurs et les vitesses
musculaires concordent (±2
écarts-types) avec des données
d’imagerie médicale
Moment et force de contact État initial ou actuel du modèle;
modèle de contraintes
Les moments et les forces de
contact concordent (±2
écarts-types) avec des données
expérimentales
Moments articulaires Forces musculo-tendineuses;







Cinématique articulaire État initial ou actuel du modèle;
modèle d’articulations
La cinématique articulaire
concorde (±2 écarts-types) avec
des données expérimentales
à mesurer avec des électrodes EMG de surfaces. Les limites de l’approche inverse spéci-
fiques à la manutention en hauteur concernent quant à elle principalement la cinématique
de l’épaule, comme décrites dans la section Analyses cinématiques.
En biomécanique occupationnelle, le but n’est pas de décrire un phénomène biolo-
gique précis, mais plutôt d’estimer les contraintes musculo-squelettiques d’une tâche de
travail. Il est ainsi recommandé de simplifier le modèle musculo-squelettique dans la
mesure du possible et de se concentrer sur la région ciblée par la question de recherche.
Il est par exemple inutile de modéliser le contact du pied si l’on étudie le membre su-
périeur. Cette simplicité est aussi un avantage pour que la communauté puisse utili-
ser et appliquer la modélisation musculo-squelettique lors d’interventions ergonomiques.
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Tableau 3. Dépendances et validations des variables générées par une approche inverse.
Adapté de Hicks et al. [178].
Variables Dépendances Validation
Cinématique articulaire Modèle articulaire; modèle
de marqueurs, traitement de
données
La différence entre les
marqueurs prédits et
expérimentaux est similaire à









avec des données publiées















(+100 ms de délai
électro-mécanique










La complexité des modèles musculo-squelettiques utilisés en biomécanique occupation-
nelle varie du modèle 2D unisegmentaire [7, 144, 237] à des modèles 3D de corps com-
plet [215, 343]. Comme c’est le cas pour les analyses cinématiques et EMGs, la majo-
rité des études qui ont utilisé ces modèles se sont concentrées sur le dos. Les modèles
musculo-squelettiques du membre supérieur, quant à eux, se font plus rares. Deux mo-
dèles génériques sont considérés comme fondamentaux. Le premier, le Delft Shoulder
and Elbow Model développé par van der Helm [399], est un modèle cinématique et dy-
namique, validé [299] et largement utilisé dans la littérature pour des applications va-
riées allant de déchirure de la coiffe des rotateurs [253, 252, 381] à la propulsion en fau-
teuil roulant [165, 403, 407]. Le second, le Stanford VA Upper Limb Model développé par
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Holzbaur et al. [185], est un modèle cinématique à l’origine qui a été modifié pour per-
mettre des analyses dynamiques [357]. Ces deux modèles ont été continuellement dé-
veloppés et améliorés depuis leur introduction, et des modèles plus récents comme ce-
lui développé par Dickerson et al. [115] ou Wu et al. [435] s’en inspirent. D’autres mo-
dèles commerciaux sont disponibles, comme le modèle du membre supérieur proposé
par AnyBodyTM [102, 342, 329]. Cependant, pour des raisons d’accessibilité et d’ouver-
ture (voir Logiciel libre d’analyse biomécanique), ces solutions payantes ne seront pas
discutées dans cette thèse. Pour notre application, nous privilégions plutôt l’utilisation de
codes de dynamiques multicorps gratuits, conçus et vérifiés par des laboratoires spécia-
lisés, tel qu’OpenSim [112, 361]. OpenSim est une plateforme permettant aussi l’échange
de modèles génériques. Pour le membre supérieur par exemple, les modèles Stanford
VA Upper Limb, Wu Shoulder Model [435] et Dynamic Arm Simulator [67] sont disponibles.
Une attention particulière doit cependant être portée à la personnalisation de ces modèles
génériques. Une modification des forces maximales isométriques est souvent nécessaire
pour ajuster le comportement musculo-tendineux.
Étant donné le faible nombre de modèles musculo-squelettiques du membre supé-
rieur, il n’est pas étonnant qu’un faible nombre études utilisent ces modèles pour analy-
ser des tâches de manutention. Pontonnier et al. [329] ont déterminé la technique et la
hauteur de travail optimales d’une tâche de découpage de viande grâce à une simulation
en approche directe. L’analyse par dynamique inverse 2D réalisée par Spyropoulos et al.
[377] a indiqué que les couples articulaires à l’épaule sont plus élevés lorsque les bras
sont au-dessus du niveau des épaules. Cette position problématique (voir Épidémiologie
des blessures du membre supérieur en manutention) fut également analysée par Blache
et al. [36]. Ces auteurs ont montré qu’une étagère située au niveau des yeux augmente le
travail musculaire du trapèze supérieur, du supra-épineux et de l’infra-épineux de 127%,
201% et 244%, respectivement, comparativement à une étagère au niveau des épaules.
Cette augmentation de hauteur d’environ 30 cm a augmenté le temps passé à des activa-
tions musculaires élevées (>60% MVC) et a triplé le travail musculaire du supra-épineux,
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ce qui augmente le risque de blessure de ce muscle essentiel pour la stabilisation de l’ar-
ticulation glénohumérale [38]. Blache et al. [36] rapportent aussi une augmentation du
travail musculaire du deltoïde antérieur et du muscle sous-scapulaire lorsque les partici-
pants soulevaient une boîte de 12 kg (+41% et +89%, respectivement) et 18 kg (+147% et
+262%) comparativement à une boîte de 6 kg. Ces deux muscles sont probablement plus
influencés par la masse car ils sont agonistes au mouvement de manutention (voir Épidé-
miologie des blessures du membre supérieur en manutention) qui implique l’élévation et
la rotation interne de l’humérus [441, 38]. Ces résultats concordent avec certaines études
EMG qui ont mis en évidence des activations plus élevées avec une augmentation de la
masse et de la hauteur de travail [35, 303, 328, 198, 370]. Ceci souligne la complémentarité
des approches musculo-squelettiques et EMGs, deux approches que nous préconisons.
Tandis que les modèles musculo-squelettiques permettent d’estimer des variables bio-
mécaniques de structures internes telles que des muscles profonds ou des articulations,
l’EMG permet de valider ces mesures avec un signal physiologique.
Les conditions et contraintes de la tâche — telles que la masse et la hauteur de travail
— affectent les contraintes musculo-squelettiques et sont ainsi des facteurs de risques de
blessures reconnus. Cependant, comme c’est le cas pour les Analyses cinématiques et
Analyses électromyographiques, peu d’études musculo-squelettiques ont évalué l’effet
de facteurs individuels tels que l’âge, la condition physique ou le sexe lors d’une tâche
de manutention. Ceux-ci sont pourtant associés à une plus forte prévalence de blessure
(voir Épidémiologie des blessures du membre supérieur en manutention) et seraient donc
pertinents à inclure dans l’analyse musculo-squelettique d’une tâche de manutention.
Nous avons pu aborder les principales limites de la modélisation musculo-squelettiques
dans les précédents paragraphes. Celles-ci concernent principalement les nombreuses
hypothèses simplificatrices, le compromis de simplicité-complexité et la personnalisation
des paramètres nécessaires à l’utilisation d’un modèle. Bien que, par définition, tous les
modèles musculo-squelettiques sont faux, certains peuvent être utiles. Dans le cas de la
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manutention en hauteur, il existe plusieurs modèles génériques gratuits du membre su-
périeur. Malheureusement, le peu d’études disponibles porte sur les caractéristiques de
la tâche, telles que la hauteur et la masse, et aucune n’a inclus des facteurs individuels
tels que le sexe.
Les contraintes biomécaniques internes transmises par les muscles, les tendons, les li-
gaments et les os ne peuvent être mesurées directement qu’avec des méthodes inva-
sives. Une approche alternative consiste à les estimer en modélisant le système musculo-
squelettique. Les modèles utilisés ne sont qu’une approximation de systèmes extrême-
ment complexes. À condition d’être conscient des limitations associées à cette simpli-
fication, ils permettent néanmoins d’extraire des informations utiles lors d’une inter-
vention ergonomique. La complexité d’implémentation de cette technique — particu-
lièrement pour l’épaule — peut expliquer le nombre limité d’études qui ont estimé les
contraintes musculo-squelettiques du membre supérieur lors d’une tâche de manuten-
tion. Ces études se sont intéressées à des caractéristiques de la tâche telles que la masse
ou la hauteur de travail et aucune n’a évalué l’effet de facteurs individuels comme le sexe.
Leur étude est pourtant nécessaire pour mieux comprendre les mécanismes et la préva-
lence de blessures associés à certaines populations à risque. Pour cette raison, nous nous
proposons à investiguer l’effet du sexe sur des variables musculo-squelettiques lors d’une
tâche de manutention. Deux approches de modélisation sont disponibles: l’approche di-
recte et l’approche inverse. En raison de sa complexité, l’approche directe est moins adap-
tée à notre question de recherche tandis que l’approche inverse est plus favorable. Parmi
les limitations associées à cette dernière, la nécessité d’enregistrer de la cinématique de
qualité sera à garder en tête pour la conception de notre protocole de recherche.
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Conclusion
La section précédente a mis en évidence que la prévalence de blessure à l’épaule des
femmes manutentionnaires est un problème de santé publique. Les analyses ergono-
miques statiques utilisées pour évaluer une tâche de travail sous-estiment les contraintes
musculo-squelettiques et, par conséquent, des analyses biomécaniques dynamiques sont
nécessaires pour répondre à notre question de recherche. Pour cette raison, nous avons in-
troduit les analyses cinématiques, EMG et musculo-squelettiques. Ces analyses sont utiles
et complémentaires en biomécanique occupationnelle pour évaluer et différencier des
techniques de travail. Leur application pour le membre supérieur représente cependant
un défi supplémentaire. Des pistes d’amélioration ont été abordées et seront à garder en
tête lors de la conception de notre protocole. Les analyses cinématiques sont influencées
par les artéfacts de tissus mous, mais il est possible de les minimiser avec une calibration
adéquate, un ellipsoïde, un modèle de marqueurs et un modèle cinématique adaptés. Les
analyses EMG nécessitent l’enregistrement des muscles profonds qui peuvent être atteints
avec des électrodes intramusculaires. Les analyses musculo-squelettiques sont difficiles
à implémenter, mais les modèles génériques et l’approche inverse peuvent faciliter leur
utilisation. Il existe cependant peu d’études qui ont inclus le membre supérieur pendant
une tâche de manutention, et aucune d’entre elles ne porte sur des facteurs individuels
tels que le sexe, malgré la plus forte prévalence de blessures chez les femmes. Pour cette
raison, nous nous proposons à investiguer l’effet du sexe sur des variables cinématiques,
EMG et musculo-squelettiques du membre supérieur lors d’une tâche de manutention.
Compte tenu des différences biologiques et des différences rapportées pour le tronc et les
membres inférieurs, nous pouvons faire l’hypothèse que les variables biomécaniques du
membre supérieur mesurées chez les femmes seront différentes de celles des hommes.
Nous nous attendons à une technique de manutention différente ainsi que des activations
et des contraintes musculo-squelettiques plus élevées chez les femmes.
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1.3. Logiciel libre d’analyse biomécanique
L’informatique a révolutionné la biomécanique au cours des dernières décennies, de
sorte que pratiquement toutes les recherches contemporaines utilisent des programmes
informatiques, de la collecte à l’analyse des données jusqu’à l’écriture du texte. Les pro-
grès en informatique ont été stimulés par les développements du matériel, des logiciels et
des algorithmes, mais surtout par l’abondance des données. Ces dernières sont le pilier de
la biomécanique moderne. Elles sont collectées, traitées et analysées pour produire des ré-
sultats qui peuvent, avec le temps, contribuer aux nouvelles connaissances scientifiques.
Les analyses que nous souhaitons réaliser dans le cadre de cette thèse (voir section Ana-
lyses biomécaniques du membre supérieur en manutention) nécessitent et génèrent une
grande quantité de données — environ 50 GB selon nos estimations. Ces données, comme
c’est le cas pour la plupart des données biomécaniques caractérisant le mouvement, ap-
paraissent sous la forme de variables temporelles, telles que des angles articulaires, des
activations musculaires ou des forces de contact pour différents participants et conditions.
Elles sont généralement composées matrices multidimensionnelles structurées autour de
labels et de métadonnées arbitraires (Figure 26). Ainsi, bien que les sujets de recherches en
biomécanique soient variés, les données sont remarquablement similaires. Le traitement,
l’analyse et la visualisation de ces données pourraient donc être unifiés dans un même
logiciel permettant de conduire une analyse biomécanique de façon simple, logique et
concise. Compte tenu du volume et des caractéristiques des données biomécaniques, un
tel logiciel se doit d’être performant, extensible et convivial. Ces qualités sont d’autant
plus nécessaires dans un contexte où le biomécanicien ne reçoit pas toujours une forma-
tion extensive en programmation et en informatique [82]. Motivés par ce besoin, nous
décrirons les quelques solutions existantes (Tableau 4) dans cette section. Celles-ci par-
tagent cependant une ou plusieurs limites qui seront discutées dans les prochaines sous-
sections : des solutions propriétaires (1.3.1), des langages de programmation non-adaptés
(1.3.2), une convivialité limitée (1.3.3) ou des pratiques logicielles limitées (1.3.4). L’identi-
fication de ces limites nous permettra d’orienter le développement d’une solution adaptée
67
aux besoins spécifiques d’une analyse biomécanique. Le développement d’une telle so-
lution est pertinent en biomécanique occupationnelle car, bien qu’utile, l’implémentation
d’indicateurs biomécaniques est une tâche complexe qui n’est pas toujours envisageable
dans un contexte où un professionnel de la santé et de la sécurité au travail n’aura pas
forcément le temps et les compétences techniques pour les appliquer sur le terrain [104].
Pour améliorer l’accessibilité des développements techniques réalisés en recherche et per-
mettre l’intégration d’analyses dynamiques dans la pratique de terrain, la création d’un
logiciel qui assiste le professionnel pour traiter le signal brut, calculer des variables bio-
mécaniques pertinentes et présenter les résultats de façon relativement simple et rapide







axes = ["x", "y", "z"]
marqueurs = ["LASI", "RASI"]








Fig. 26. Exemple de données biomécaniques avec des marqueurs cutanés. Ces données
sont intrinsèquement multidimensionnelles et structurées autour de labels. Des métadon-
nées sont également nécessaires pour informer sur les caractéristiques de l’expérimenta-
tion.
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Tableau 4. Solutions logicielles biomécaniques existantes.






3D Kin. and Inverse Dyn. (Dumas [121]) Cinématique et
dynamique
inverse
Non Matlab Non .mat Faible





Non AnyScript Non .c3d, ASCII Faible Documenté, testé





Non Matlab Oui .c3d, ASCII Élevée Modifiable




Non Matlab NA .c3d, ASCII NA NA





Oui .c3d Élevée Modifiable,
distribuable,
documenté, testé




Non Matlab Non .c3d, ASCII Faible Modifiable







Non .c3d, ASCII Moyenne Modifiable,
distribuable,
documenté, testé
pyCGM2 (Leboeuf et al. [233]) Conventional
Gait Model pour
la marche




RMoCap (Hachaj and Ogiela [161]) Traitement de
données
cinématique
Oui R Non ASCII Faible Distribuable,
documenté
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1.3.1. Des solutions propriétaires
Une première limite partagée par plusieurs solutions logicielles existantes (Tableau 4)
est qu’elles sont payantes (AnyBody [102] et BoB [366]) ou basées sur des langages de
programmation payants tels que Matlab (3D Kin. and Inverse Dyn. [121], BiomechZoo
[117], BoB [366] et CusToM [291]). Cela limite non seulement l’impact, mais aussi l’accès
de ces logiciels. Prenons l’exemple de Matlab, un logiciel propriétaire qui nécessite une
licence payante pour accéder aux fonctionnalités de base du logiciel, ainsi qu’un coût
supplémentaire pour chaque librairie additionnelle requise (Statistics and Machine
Learning ou Signal processing, par exemple). La configuration utilisée à l’Université
de Montréal atteint environ 23,500$CA par année pour chaque utilisateur. Cela peut signi-
fier qu’un étudiant nouvellement gradué devra justifier ce coût à son nouvel employeur
pour continuer à utiliser ses connaissances et ses programmes existants. Outre le coût
d’utilisation, le langage Matlab est développé exclusivement par Mathworks et pourrait
donc éventuellement cesser de fonctionner si cette compagnie devait un jour faire faillite.
À l’inverse, des licences open-source, telles que Apache 2.0 ou MIT, encouragent l’échange
scientifique, la transparence, la communication et la reproductibilité des projets de re-
cherche [56, 332, 414, 340]. Quatre des neuf logiciels présentés (Tableau 4) sont des so-
lutions libres (BTK [20], OpenSim [112], pyCGM2 [233] et RMoCap [161]). Pour être considéré
comme un logiciel libre, un programme doit permettre à l’utilisateur de visualiser, mo-
difier et distribuer le code source. En science, l’utilisation de logiciels libres présente des
avantages importants [56, 332]. Le travail de développement effectué par un scientifique
aidera presque certainement d’autres à poursuivre leurs recherches, à court ou à long
terme, dans des domaines qui peuvent être plus ou moins rapprochés. De plus, dans
un contexte où le code peut être visualisé et exécuté par n’importe quel lecteur, un logi-
ciel libre apporte une plus grande intégrité et responsabilité au projet de recherche. Une
licence libre est ainsi plus adaptée, en termes de coût, de transparence et reproductibi-
lité, dans la perspective de développement d’un logiciel de biomécanique destiné à la
recherche et l’enseignement.
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1.3.2. Des langages de programmation non-adaptés
Une deuxième limite partagée par plusieurs solutions logicielles existantes (Tableau 4)
est qu’elles sont basées sur des langages de programmation qui ne sont pas toujours
adaptés à l’utilisation en science, et particulièrement en biomécanique. Certaines solu-
tions fournissent une interface graphique pour que l’utilisateur interagisse avec le logiciel
(AnyBody [102], BiomechZoo [117], BoB [366] et OpenSim [112]). L’utilisateur aura cependant
besoin, à un moment ou à un autre, d’écrire son propre code source pour répondre à un
besoin de recherche spécifique. Pour cette raison, les solutions présentées dans le Ta-
bleau 4 sont interfacées avec un langage de programmation, tel que Matlab, AnyScript,
Python, C++ ou R. Nous avons déjà mentionné l’avantage des solutions libres (C++ ou
Python) comparativement à des solutions propriétaires (Matlab ou AnyScript). Dans les
prochains paragraphes, nous énoncerons quelques avantages techniques qui positionnent
Python comme une excellente alternative pour le développement d’un logiciel bioméca-
nique.
Initialement développé en 1991 par Guido van Rossum, Python est un langage in-
terprété polyvalent. Alors qu’un langage interprété était considéré trop lent pour des
applications scientifiques comparativement à un langage compilé comme C++, cette af-
firmation est devenue de moins en moins valide avec les progrès informatiques de ces
dernières décennies. L’élément critique n’est désormais plus toujours le temps de cal-
cul mais davantage le temps d’implémentation. Les langages compilés ont une syntaxe
typiquement plus lourde, et c’est pourquoi les langages interprétés qui permettent une
exploration, une analyse et une visualisation rapides des données sont devenus popu-
laires en sciences. Un facteur important de l’utilité de Python comme langage scientifique
est sa syntaxe claire, qui rend le code facile à comprendre et à maintenir. Celle-ci permet
aux utilisateurs d’implémenter des algorithmes complexes sans se préoccuper des erreurs
de syntaxe et de compilation, et ainsi d’augmenter la productivité scientifique. Pour cette
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raison, Python est devenu le langage le plus populaire selon Google Trends, et cette popu-
larité ne cesse d’augmenter comparativement à Matlab (Figure 27). Python est ainsi uti-
lisé du lycée [158] jusqu’à certaines des plus grandes compagnies mondiales (Facebook,
Google, Netflix, Dropbox ou Reddit, par exemple). Cette popularité est avantageuse pour
plusieurs raisons : (1) plus de personnes peuvent comprendre le code et collaborer, (2) il
est plus facile de trouver des ressources, des cours et des tutoriels, (3) il est plus facile de
trouver du travail et (4) il est plus facile de trouver des librairies spécialisées. Un autre
aspect particulièrement important est que la communauté Python contient de nombreux
groupes de mentorat qui vise à aider les femmes (pyladies, women who code, blackgirls-
code) et les populations défavorisées (YesWeCode, code liberation) à coder.
En août 2020, plus de 259,300 librairies Python étaient disponibles sur pypi.org. Celles-
ci couvrent des utilisations variées allant du traitement de fichier PDF, à l’élaboration de
jeux vidéos, en passant par le développement web jusqu’aux calculs scientifiques haute-
ment optimisés. Dans le cadre de la recherche en biomécanique, les tâches de calcul et
de programmation ressembleront probablement à des problèmes déjà résolus pour les-
quels il existe déjà des librairies existantes. Cela s’explique en grande partie par la nature
interdisciplinaire de la recherche biomécanique, dans laquelle des formalismes et des al-
gorithmes relativement bien établis de la physique, de l’informatique et des mathéma-
tiques sont appliqués aux systèmes biologiques. De nombreuses librairies Python scien-
tifiques sont matures, notamment numpy [421] (calcul numérique), scipy [411] (algèbre
linéaire, équations différentielles, traitement du signal), sympy [274] (calcul symbolique),
matplotlib [191] (visualisation) et pandas [264] (analyses de données tabulaires). Ces pro-
jets matures sont (1) bien documentés, (2) fournissent des versions stables et testées, (3) en
développement continu et (4) caractérisés par une grande base d’utilisateurs. La librairie
qui a probablement le plus contribué à l’adoption de Python en sciences est numpy [421].
Celle-ci procure une interface intuitive pour créer et interagir avec des données multidi-
mensionnelles de façon efficiente. numpy possède sa propre interface en langage compilé C,
permettant l’écriture d’extension comme scipy qui vise à étendre les capacités de calcul et
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de traitement du signal de numpy. Au-delà de ces librairies de base, il existe des solutions
pour de nombreuses disciplines scientifiques, notamment scikit-learn [317] pour l’ap-
prentissage automatique, biopython [85] pour la bioinformatique, psychopy [318] pour la
psychologie, nilearn [190] pour les neuro-sciences ou astropy [348] pour l’astronomie.
Aucune solution majeure n’est cependant disponible pour la biomécanique, malgré le fait
les outils nécessaires pour le développement d’une telle librairie sont présents dans le
langage Python.



















Fig. 27. Intérêt de recherche Google pour Python (bleu) et Matlab (rouge) entre 2004 et
2020.
Le langage de programmation Python semble ainsi particulièrement adapté pour le
développement d’une librairie biomécanique grâce à sa polyvalence, sa syntaxe claire, sa
popularité grandissante et ses nombreuses librairies disponibles.
1.3.3. Une convivialité limitée
Une troisième limite partagée par plusieurs solutions logicielles existantes (Tableau 4)
est qu’elles manquent parfois de convivialité. Ici, nous définissons convivialité comme
des fonctionnalités qui facilitent l’utilisation du logiciel. Nous avons identifié trois fonc-
tionnalités nécessaires pour rendre l’utilisation d’un logiciel de biomécanique pratique
dans un contexte de recherche et d’enseignement : le support des labels, des métadon-
nées et du calcul parallèle.
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La première fonctionnalité nécessaire que nous avons identifiée concerne le support
des labels. Nous avons déjà décrit les caractéristiques des données biomécaniques dans
l’introduction de cette section. Celles-ci sont typiquement multidimensionnelles, mais
également structurées autour de labels. Si nous prenons l’exemple d’une matrice de mar-
queurs cutanés (Figure 26), la première dimension représente les trois axes (X, Y et Z), la
deuxième dimension les différents marqueurs du modèle et la troisième dimension le vec-
teur temporel. La Figure 28 présente deux méthodes différentes pour faire une sélection,
un calcul ou une visualisation de ces données: une méthode basée sur l’index et une autre
basée sur le label. La plupart des solutions présentées dans le Tableau 4 implémentent la
méthode basée sur l’index. Pourtant, cette méthode n’utilise pas toutes les informations
que nous avons à notre disposition (i.e., le nom des axes, des marqueurs et des dimen-
sions). À l’inverse, la méthode basée sur le label est plus descriptive et explicite que
celle basée sur l’index, ce qui permet une meilleure interprétation du code. Ainsi, comme
les données biomécaniques sont intrinsèquement structurées autour de label, il apparaît
logique d’utiliser ces informations en proposant une implémentation qui supporte la sé-
lection, le calcul et la visualisation par label. Pour cela, il est également possible d’utiliser
la librairie xarray [188] qui propose un support intégré des labels pour la manipulation
de données multidimensionnelles.
Sélection markers[0, 1, :] markers.sel(axis="x", channel="RASI")
markers.mean(axis=2) markers.mean(dim="time")Calcul
Visualisation markers.plot(x="time", color="axis")markers[0, :, :].plot(label="x", color="r")
markers[1, :, :].plot(label="y", color="g")
markers[2, :, :].plot(label="z", color="b")
Basé sur l'index (solution actuelle) Basé sur le label (solution désirée)
Fig. 28. Sélection, calcul et visualisation basés sur l’index (colonne de gauche) ou basés
sur le label (colonne de droite) des données de marqueurs cutanés présentées dans la
Figure 26.
La deuxième fonctionnalité nécessaire que nous avons identifiée concerne le support
des métadonnées. Il est souvent nécessaire d’accompagner les données biomécaniques
avec des métadonnées arbitraires qui informent l’utilisateur de certaines caractéristiques
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de l’expérimentation. La fréquence d’acquisition, l’unité de mesure, l’identifiant du par-
ticipant, la date d’enregistrement ou le groupe du participant sont des métadonnées com-
munes. Cependant, peu de solutions logicielles biomécaniques existantes fournissent un
support intégré pour les métadonnées. Quand ce n’est pas le cas, l’utilisateur est contraint
de trouver des solutions alternatives qui ne sont pas toujours sécuritaires, comme l’inclu-
sion de ces informations dans le nom du fichier. Ainsi, comme des métadonnées accom-
pagnent nécessairement des données biomécaniques, il apparaît nécessaire de proposer
un support intégré pour ces informations. Pour cela, il est possible d’utiliser la librairie
xarray [188] qui propose un support intégré pour les métadonnées.
Une troisième fonctionnalité nécessaire que nous avons identifiée concerne le sup-
port du calcul parallèle. La taille des données biomécaniques que nous avons décrites
précédemment est variable et peut facilement atteindre plusieurs dizaines de gigabytes.
Malheureusement, il est impossible de manipuler, analyser ou visualiser des données
lorsque leur taille dépasse la mémoire vive de l’ordinateur. Dans ce cas, l’utilisateur est
contraint d’augmenter les capacités de son ordinateur, d’utiliser un serveur de calcul ou
de diminuer, d’une façon ou d’une autre, la taille de ces données. Une approche alterna-
tive consiste à diviser les données en sous-groupe, réaliser les étapes de calcul désirées
et regrouper les résultats. La librairie Dask [349] réalise ces tâches automatiquement et
permet la création d’un graphique computationnel qui peut être partagé entre les pro-
cesseurs d’un ordinateur local ou exécuté sur un serveur distribué. Ainsi, comme les
données biomécaniques sont souvent volumineuse, il apparaît nécessaire de supporter le
calcul parallèle. Pour cela, il est possible d’utiliser la librairie xarray [188] qui propose un
support intégré pour la librairie Dask.
Nous avons identifié trois fonctionnalités nécessaires pour rendre l’utilisation d’un
logiciel de biomécanique pratique dans un contexte de recherche et d’enseignement : le
support des labels, des métadonnées et du calcul parallèle. Celles-ci sont supportées
par la librairie xarray [188], qui apparaît donc comme une solution à considérer pour
développer un logiciel biomécanique.
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1.3.4. Des pratiques logicielles limitées
Une quatrième et dernière limite partagée par plusieurs solutions logicielles existantes
(Tableau 4) est qu’elles ne suivent pas toujours les bonnes pratiques logicielles. À mesure
qu’un logiciel évolue et se développe, il est nécessaire de respecter les recommandations
suivantes pour garantir une expérience de l’utilisateur optimale :
(1) Le logiciel doit être documenté pour s’assurer qu’il peut être facilement adopté et
utilisé. Aussi utile et ingénieux que le logiciel soit, si seul le développeur com-
prend son utilisation, il n’est pas utile à la communauté. Bien que la documen-
tation est l’une des pratiques logicielles les plus recommandées, elle est souvent
absente ou négligée [203, 376]. Elle permet pourtant d’améliorer la qualité du logi-
ciel et l’interaction avec l’utilisateur [98]. Cette documentation technique doit, au
minimum, couvrir l’utilisation de base du logiciel. Des exemples et des tutoriels
peuvent permettre de guider l’utilisateur vers des applications plus avancées. La
documentation peut aussi inclure des instructions destinées aux nouveaux contri-
buteurs pour guider le développement et la maintenance du logiciel [109].
(2) Le logiciel doit être distribuable pour s’assurer qu’il peut être facilement installé
sur n’importe quel ordinateur.
(3) Le logiciel doit être testé en continu pour s’assurer que des nouvelles modifications
du code source ou des mises à jour de librairies externes n’introduisent pas des
erreurs inattendues [31, 292].
(4) Le logiciel doit être versionné pour s’assurer que l’utilisateur peut suivre les mo-
difications du code source et le modifier si nécessaire. Un système de versionnage
comme git peut être utilisé pour préserver l’historique de développement tandis
qu’un service d’hébergement comme GitHub simplifie la collaboration entre plu-
sieurs développeurs en permettant le suivit, la comparaison et la combinaison des
contributions de chacun [43, 340].
Dans l’objectif de développer un logiciel de biomécanique, il faudra donc s’assurer
que celui-ci est documenté, distribuable, testé et versionné.
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Conclusion
Les données biomécaniques que nous allons manipuler dans cette thèse, et comme
c’est le cas pour la plupart des données biomécaniques caractérisant le mouvement, ap-
paraissent sous la forme de variables temporelles multidimensionnelles structurées au-
tour de labels. Le traitement, l’analyse et la visualisation de ces données pourraient donc
être unifiés dans un même logiciel permettent de conduire une analyse biomécanique de
façon simple, logique et concise. Les quelques solutions existantes partagent cependant
une ou plusieurs des limites suivantes :
(1) elles sont parfois propriétaires, alors qu’une licence libre est plus adaptée pour
une utilisation en recherche en termes de coût, de transparence et de reproducti-
bilité ;
(2) elles sont parfois basées sur des langages de programmation qui sont moins adap-
tés à une utilisation en recherche. Le langage Python semble être une bonne alter-
native grâce à sa polyvalence, sa syntaxe claire, sa popularité grandissante et ses
nombreuses librairies disponibles ;
(3) elles ne supportent pas toujours trois fonctionnalités qui nous semblent néces-
saires pour une utilisation en biomécanique : le support des labels, des métadon-
nées et du calcul parallèle ;
(4) elles ne suivent pas toujours les bonnes pratiques logicielles qui consistent à s’as-
surer que le logiciel est documenté, distribuable, testé et versionné.
Les analyses que nous souhaitons réaliser dans le cadre de cette thèse semblent être une
bonne occasion pour développer une solution qui réponde aux besoins identifiés dans
cette section. Elle devra supporter des tâches de base utiles dans le quotidien d’un cher-
cheur en biomécanique telles que la lecture, l’écriture, le filtrage et la visualisation de
données, mais aussi des routines biomécaniques plus avancées axées sur la mécanique
du corps rigide et le traitement des signaux. En offrant une implémentation unique, ef-
ficace et flexible, nous souhaitons que cette solution standardise ces procédures, libérant
ainsi un temps précieux pour la recherche.
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1.4. Objectifs spécifiques
La première section de cette revue de littérature (1.1 Épidémiologie des blessures du
membre supérieur en manutention) a mis en évidence que les blessures d’épaules sont
un problème de santé publique et que des analyses biomécaniques sont nécessaires pour
comprendre la différence de prévalence de blessures entre les femmes et les hommes ma-
nutentionnaires. Cette section établit la base pour guider les analyses biomécaniques
présentées dans la deuxième section de cette revue de littérature (1.2 Analyses bioméca-
niques du membre supérieur en manutention). Dans cette dernière, nous avons intro-
duit trois types d’analyses — les analyses cinématiques, EMG et musculo-squelettiques
— qui peuvent être utiles pour évaluer et différencier des techniques de manutention
du membre supérieur entre des femmes et des hommes. Ces analyses nécessitent et gé-
nèrent une grande quantité de données qui apparaissent sous forme de variables tem-
porelles multidimensionnelles structurées autour de labels. Le traitement, l’analyse et la
visualisation de ces données pourraient donc être unifiés dans un même logiciel. Dans
la troisième section de cette revue de littérature (1.3 Logiciel libre d’analyse bioméca-
nique), nous avons décrit quelques solutions existantes et identifié les limites qu’elles
partagent. Compte tenu des points soulevés dans cette revue de littérature, nous souhai-
tons atteindre trois objectifs spécifiques dans le cadre de cette thèse.
(1) Le premier objectif consiste à développer des indices cinématiques, EMG et musculo-
squelettiques synthétiques pour évaluer et différencier des techniques de manu-
tention du membre supérieur.
(2) Le deuxième objectif consiste à développer un logiciel libre d’analyse bioméca-
nique qui devra supporter des tâches de base utiles dans le quotidien d’un cher-
cheur en biomécanique mais aussi des routines biomécaniques plus avancées axées
sur la mécanique du corps rigide et le traitement des signaux.
(3) Le troisième objectif consiste à utiliser les indices biomécaniques du premier ob-
jectif et le logiciel du deuxième objectif pour décrire les différences biomécaniques
du membre supérieur entre des femmes et des hommes manutentionnaires.
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Chapitre 2
Développement d’indicateurs cinématiques en
manutention
2.1. Article n.o1
Ce premier article est un chapitre de livre dans lesquels nous exposons les limites et
les applications associées avec l’analyse du mouvement et la modélisation de l’épaule en
biomécanique. Dans une étude de cas, nous appliquons plusieurs indicateurs cinéma-
tiques, électromyographiques et musculo-squelettiques pour décrire une tâche de manu-
tention. Cet article est particulièrement utile dans le cadre de cette thèse pour introduire
les problématiques et les indicateurs qui seront introduits plus en détail dans les articles
suivants.
L’article a été coécrit par Yoann Blache, Romain Martinez, Raphaël Dumas, Mickaël
Begon, Nicola Hagemeister et Sonia Duprey. Romain Martinez a effectué environ la moi-
tié de la collecte de données, tandis que l’autre moitié a été réalisée par des étudiants du
laboratoire avant son arrivée en 2016. Romain Martinez a effectué le nettoyage, le traite-
ment et l’analyse statistique des données cinématique. Romain Martinez a écrit la section
de l’étude de cas tandis que le reste de l’article a été écrit par Yoann Blache, guidé par les
conseils, remarques et ajustement de tous les co-auteurs.
Motion analysis and modeling of the shoulder: challenges
and potential applications
Yoann Blache, Romain Martinez, Raphaël Dumas, Mickael Begon, Nicola Hagemeister
and Sonia Duprey,
Abstract: Occupational or daily-life upper-limb tasks can lead to incapacitating muscu-
loskeletal disorders (MSDs), especially when the shoulder is recruited in repetitive or de-
manding tasks (overhead tasks, lifting high loadings). Preventing MSD risk requires that
shoulder skeletal kinematics and muscle and joint loadings be estimated. Digital human
modeling (DHM) can help provide such biomechanical measurements, difficult to obtain
in vivo. Measuring the movement of the scapula (gliding freely on the thorax) and the
wide range of motion (ROM) of the glenohumeral joint (GH) is the first challenge, be-
cause of soft-tissue artifact. Other problems are modeling the trajectories of pluriarticular
muscles over this wide ROM and the fact that GH joint stability is mainly ensured by
muscle cocontraction because of the low joint congruence.
This chapter describes the difficulties and advanced methods of musculoskeletal mo-
deling and shoulder measurement. Case studies of shoulder occupational tasks involving
experiments and DHM are presented.
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2.1.1. Context: upper-limb musculoskeletal disorders, an economic and social chal-
lenge
The upper limb has a paramount functional role. It is called on to perform extensively
in everyday life, in sports, or in occupational activities including reaching and grasping
tasks. This extensive use of the upper limb can lead to shoulder musculoskeletal disorders
(MSDs) [356], especially in an occupational context involving highly repetitive shoulder
tasks, forceful exertions, awkward postures, and high psychosocial job demands [263,
404].
For instance, occupational tasks involving assembly, handling, health care (e.g., nur-
sing), or prolonged posture on a workstation are risky activities. The resulting shoul-
der disorders, e.g., rotator cuff tears, glenoid and labrum defects, glenohumeral (GH)
instability [57], can be tremendously incapacitating and detrimental. The prevalence
rate for shoulder MSDs can be up to 35% (over 12 months), as self-reported by wor-
kers [251, 387, 394], for manual as well as mixed and nonmanual occupations [383]. Fur-
thermore, upper-limb, especially shoulder, MSDs are the most severe injury in terms of
lost workdays [58, 369], representing a real public health problem [136, 278]. However,
a few studies have come up with recommendations for reducing workers’ physical ex-
posure to such injury [265]. Understanding the functional biomechanics of the shoulder
could help experts formulate occupational health and safety recommendations that might
reduce the risk of shoulder MSDs.
The shoulder is a complex structure composed of three bones (clavicle, humerus,
and scapula), four joints (the sternoclavicular [SC], acromioclavicular [AC], glenohumeral
[GH], and scapulothoracic [ST] joints), and 17 muscles. This complexity, added to a low
congruence at the GH joint, makes the shoulder highly mobile [162]. Its mechanism of
stability is intricate, involving both passive (GH capsule, ligaments) and active structures
(muscles). Owing to this biomechanical and anatomical complexity, shoulder pathome-
chanisms cannot simply be inferred from observation, and the causes of shoulder MSDs
are still not fully understood [126, 304, 413, 418]. Joint and muscle loads are difficult to
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measure in vivo because of technical and ethical issues. However, simulations with rigid
multibody systems can predict skeletal kinematics and internal loadings (i.e., joint mo-
ments and estimations of musculotendon forces through optimization). Hence, the use
of digital human models (DHMs) is essential in the exploration of shoulder pathomecha-
nisms if the aim is to reduce workers’ physical exposure to injury.
2.1.2. The shoulder, a complex joint to measure and model
DHM needs to be defined before collecting data to ensure appropriate measurements
in terms of kinematics, electromyography (EMG), and contact forces. There are various
kinematic, dynamic, and musculoskeletal (MSK) DHMs that provide complementary in-
formation.
2.1.2.1. Modeling and simulation
While the orientation of body segments can be calculated using traditional approaches
with at least three skin markers on each segment, DHMs rely on the definition of a kine-
matic model, i.e., a series of body segments (with fixed length) articulated by predefined
degrees of freedom (DOFs). Owing to the complexity of the shoulder joints, several joint
models exist (see review by Begon et al. [25]) from a global ball-and-socket thoracohume-
ral joint to advanced models with SC, AC, and GH joints with three to six DOFs (e.g., ball-
and-sockets, free joint, ball-in-ball mechanisms) [197]. While no bony articulation exists
between the thorax and the scapula, this pseudojoint can also be modeled as a point(s)-
to-ellipsoid contact (Figure 29). However, no consensus has been achieved yet. Using
multibody kinematics optimization (e.g., nonlinear least-squares algorithms or extended
Kalman filter), the joint angles are determined all together by minimizing the difference
between measured and model-based marker positions or kinematic measurements of sen-
sors (e.g., electromagnetic or inertial sensors) (Figure 29). The choice of a specific model
depends on the movement and variables of interest. For example, the Stanford VA Upper
Limb [185] available in Opensim cannot be directly applied to study joint coordination
in overhead manual handling. Indeed, it is based on a generic scapulohumeral rhythm
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(SHR): i.e., the SC, AC, and GH joint angles are function of the arm orientation with respect
to the thorax. As a consequence, this kind of models cannot reproduce the shoulder shrug
visible when lifting heavy loads. Such shared models may however be easily modified to
increase their kinematic complexity.
Fig. 29. (A) Illustration of shoulder joint constraints (close loop)–Kinematics can be com-
puted from clusters of markers ([LE, ME, DT], [AA, AC, SS], [IJ, PX, T8, C7]) and taking
into consideration a spherical glenohumeral joint, a constant length between sternocla-
vicular and acromioclavicular joints, and a point-on-ellipsoid scapulathoracic joint; (B)
Illustration of skin markers placed on anatomical landmarks in anterior (left) and pos-
terior (right) views. Skin markers are used to identify joint/bone axes and to define the
humerus, scapula, and thorax coordinate systems. AA, angulus acromialis; AC, acromio-
clavicular; AI, angulus inferior; C7, seventh cervical vertebra; DT, deltoid tuberosity; IJ,
incisura jugularis; LE, lateral epicondyles; ME, medial epicondyle; PX, processus xiphoi-
deus; SS, scapula spine; T8, eighth thoracic vertebra; TS, trigonum scapulae.
Dynamic models inform about the joint efforts produced during the movement. They
require additional data, namely the body segment inertial parameters (mass, center of
mass position, and inertia matrix). In contrast to posture-based DHM, dynamic models
take into account the joint efforts due to velocities and accelerations (in additional to gra-
vity effects). Inertial parameters come from regression models or geometric models [122].
To the best of our knowledge, apart from the anthropometric model of Hatze [173], the
shoulder is always included into the thorax body segment. Consequently, the accelera-
tions of the SC and AC joints do not affect their joint moments; the shoulder remains a
challenge for both the kinematics and the kinetics evaluations.
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The most advanced models include muscles. These MSK DHMs should define muscle
trajectories, muscles properties, and a strategy to solve the muscle redundancy, i.e., ha-
ving more muscles than joint DOFs. The challenges associated with shoulder MSK mo-
deling come from the large ROM and the GH stability mainly ensured by muscular co-
contraction. In MSK models, a muscle trajectory is represented as a line of action going
from the origin to the insertion according to a minimal path while wrapping around
bony structures. For muscles with broad attachments, more lines of action are requi-
red [337, 150]. Trajectories are of utmost importance because they affect the force–length–
velocity relationship and the muscle lever arm. Wrapping object geometry via points that
represent the bony structures are optimized to a certain ROM beyond which nonphysiolo-
gical muscle trajectories may appear. This can even change the muscle function predicted
by the model [3]. For example, the lines of action of rotator cuff or deltoid muscles may
diverge from each other when wrapping the humeral head. Transversal springs can be
added between the lines of action of a same muscle to represent its uniformity [183].
Using individual wrapping object (e.g., torus, cylinder) for each line of action within one
muscle [385] is also more robust than using a sphere for a muscle crossing the humeral
head. MSK models are consequently highly sensitive to muscle geometry [40, 63]. It is
recommended to verify muscle trajectories and, if necessary, modify wrapping and via
point geometry, especially when studying movements with a large ROM.
The muscle properties come from measurements on few cadavers (n = 2 in the study
by Garner and Pandy [151]), but some parameters can be derived from medical ima-
ging (e.g., physiological cross-sectional area, length) or be identified by measuring joint
moment–angle curves [151]. Further studies are still required to obtain better personali-
zed muscle properties because muscle models from cadaveric experiments are often too
weak to perform dynamic tasks. In priority, isometric force should be identified because
muscle force estimates are particularly sensitive to this parameter. Then, the optimal fiber
length, the tendon slack length, and the pennation angle are the parameters to be identi-
fied according to a sensitivity of shoulder MSK model predictions [39]. Among shoulder
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muscles, the rotator cuff and prime movers are the muscles that are most sensitive to these
parameters [39].
To estimate muscle forces, several algorithms are available including static optimi-
zation (i.e., inverse algorithm) with GH nondislocation constraints [115] or with cocon-
traction constraints [427] and forward dynamics with joint angle or EMG marker tra-
cking [26, 27] and hybrid methods such as the EMG-driven algorithm. In static optimi-
zation, the internal forces of the active (muscle) and passive (ligaments and bone contact)
structures are often distributed according to a principle of least activations such that the
sum of the moments of the internal forces is equal to the joint moment calculated using
inverse dynamics [95]. Using inverse algorithm, Quental et al. [337] found a good agree-
ment between muscle activations and measured EMG in arm flexion and abduction (un-
loaded or with 2 kg), while in box lifting (6, 12, or 18 kg) Blache et al. [36, 38] showed
large discrepancies, despite adding a GH nondislocation constraint and personalizing the
maximal isometric forces. We recommend to assess, in more depth, the existing models
and algorithms for estimating muscle forces, especially for complex occupational tasks
and muscles at risk of MSDs (e.g., rotator cuff muscles). Introducing EMG measurement in
the cost function should better account for the different muscle pattern strategies between
high-risk (women, novices) and low-risk populations. Finally, the potential of MSK DHMs
is not only to estimate internal forces but also to predict optimal occupational movements
that reduce the risk of injuries. "What if" DHM-based simulations should help to design
low-risk workplaces in near future.
2.1.3. Shoulder biomechanical experiments
Although DHM can provide biomechanical quantities difficult to measure in vivo (i.e.,
typically musculotendon and joint contact forces), studies of shoulder MSDs rely princi-
pally on experimental data. In a pure virtual context, a simulation can yield all the biome-
chanical quantities of interest, but the DHM required for this simulation cannot be deve-
loped and validated without reliable experimental data. Because the stability of shoulder
joints (ST and GH) relies on both the passive and active structures (muscular actions), in
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vitro experiments, e.g., the one by Tétreault et al. [388]), may be useful but cannot be
considered as fully realistic. However, in vivo experiments can be challenging, especially
in the case of overhead movements (which can also pose problems in modeling, as detai-
led earlier). Yet overhead movements put workers especially at risk of developing MSDs.
Typical shoulder biomechanical experiments involve motion analysis and EMG data.
For motion analysis, while some marker-less methods (e.g., Bonnechère et al. [48]) are
emerging, the gold standard remains motion capture systems based on skin markers and
magnetic or inertial sensors within a well-defined protocol [216]. This protocol defines the
number and locations of markers/sensors and how to interpret the recorded motion. Ac-
tually, the observable external motion (of the skin) has to be transformed into the targeted
internal motion (of the skeleton). A standardization was proposed by the International
Society of Biomechanics [434] covering the whole process, from the location of skin mar-
kers (Figure 29) to the computation of joint angles. However, because the shoulder is a
very complex joint to analyze, this standardization, as opposed to the similar standardi-
zation for the lower-limb joints, is not fully accepted and followed. Indeed, getting from
skin markers to joint angles is not a straightforward process and remains under debate.
First, the external (or technical) orientation obtained from at least three markers or
from the sensors placed on a given segment needs to be transformed into an orientation
that conveys anatomical information, i.e., an orientation based on the relevant joint cen-
ters and joint/bone axes. Regression, functional, and calibration methods used to define
these centers and axes in the upper limb are not fully established [52, 284]. For instance,
there is controversy over the best way to estimate the GH, AC, and SC joint centers [275].
Second, owing to skin sliding and muscle contraction, a relative movement exists bet-
ween the markers/sensors and the underlying bone. This relative movement, referred
to as soft-tissue artifact, is substantial in the upper limb. Studies using computed tomo-
graphy scanning and intracortical pins or fluoroscopy to achieve ground truth skeletal
kinematics [66] demonstrated that skin markers on the scapula are subject to errors as
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great as 6 cm during daily-life movements and 10 cm during sports movements. Experi-
mental countermeasures involve positioning the skin markers/sensors on the flat super-
ioreposterior portion of the acromion, thereby reducing error (especially when the arm
remains below 90 degrees of flexion or abduction [239]). In this context, the technical-to-
anatomical calibration of the scapula orientation can be performed on two arm postures
(below and above 90 degrees of flexion or abduction) to take soft-tissue artifacts into ac-
count. Otherwise, numerical countermeasures involve performing a multibody kinema-
tics optimization [25] that takes into consideration joint constraints [124], thus avoiding
unrealistic bone positions and orientations. Overall, the accuracy of the ST and GH joint
kinematics is reported to range from 3 degrees to 15 degrees[69, 123, 293]. The least accu-
rate DOFs are the ST upward–downward rotation and the GH internal–external rotation.
Third, this joint kinematics also raises questions regarding interpretation. After pro-
per anatomical orientations are obtained from the technical ones, relevant joint angles
need to be computed. In the shoulder, both GH and thoracohumeral joints are studied.
In both cases, a sequence of three rotations about three successive axes is generally de-
fined. The order of these rotations needs to be chosen with caution, to avoid singular
positions (where the angles cannot be computed) and to convey the best functional infor-
mation [360]. As the shoulder presents a very large three-dimensional range of motion
(ROM), the rotation order can be selected according to the motion under analysis. The
definition of the 0 degree of each joint angle [163] and the computation of the ROM [277]
are also open to debate.
With regard to EMG measurements, recommendations on the electrode locations have
been formulated [393]. The shoulder includes several deep muscles (infraspinatus, su-
praspinatus, and subscapularis muscles) whose activity cannot be measured with surface
electrodes but requires fine-wire electrodes [339]. The use of fine-wire EMG complicates
the experiments, requiring a thoroughly aseptic environment and procedure. Further-
more, fine-wire EMG is sometimes not acceptable to the participants (needle phobia).
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EMG data treatment and use are not specific to shoulder muscles. While frequency
EMG analysis can be used in fatigue score assessment [267], in the time domain, EMG
amplitude can be assessed through low-pass filtering or root mean-squared EMG calcu-
lation using sliding windows to the signal [36]. To interpret the results, a reference level
is needed. The most common way of obtaining this is to normalize shoulder EMG data
with a maximum isometric voluntary contraction. The postures to be taken for isome-
tric maximum voluntary contractions of the shoulder muscles are described in the lite-
rature [100, 129]. Several studies sought to combine contractions to limit the number of
maximum isometric voluntary contractions performed by the participant [46], but this
approach is still under debate. For experiments involving patients or workers suffering
from MSDs who cannot perform maximum voluntary contractions, alternative reference
levels are used to normalize the EMG data (e.g., maximum EMG data recorded during the
trials). The within-day reliability of shoulder EMG measurements was assessed as good
to excellent [160].
2.1.4. Case study: overhead lifting tasks
2.1.4.1. Context
Women [301, 391] as well as newly recruited and young employees [54] are more prone
to upper-limb injuries [164]. Although the overall ratio of female to male manual wor-
kers is much lower, women represent nearly half of the workforce in manual activities in
the food and service industry. However, few studies put forward recommendations that
would reduce exposure to injury for workers, particularly for women and novices.
In workers performing manual handling, only repetitive activity has been found to
be associated with tendinopathies [402]. However, the relationship between injury and
load or posture is complex and requires quantitative measurement of MSK constraints on
the shoulder [148]. This gap in knowledge, especially regarding dynamic overhead tasks,
needs to be filled because a better understanding of the functional biomechanics of the
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shoulder could eventually lead to occupational health and safety recommendations to re-
duce the risk of MSDs in the shoulder. The few studies focusing on the upper limb and
shoulder during handling tasks are based on a limited number of EMG sensors and a par-
tial shoulder kinematics dataset. Furthermore, EMG and kinematics are rarely combined
to estimate joint and muscle dynamics [27, 26]. Studying different populations at work
via a thorough MSK analysis including both kinematics and EMG would enable experts
to evaluate workers’ exposure to risk of injuries and thus to identify the safest working
practices.
An atypical scapulohumeral rhythm (SHR) is usually associated with MSDs of the
shoulder, whether there is pain or not. While the standard evaluation of the SHR is perfor-
med using a goniometer, a novel technique that benefits from 3D motion capture has been
developed by Robert-Lachaine et al. [346]. By iteratively resetting the joints to their refe-
rence orientation, this technique calculates the contribution of each shoulder joint to the
thoracohumeral angle. However, this approach has never been applied to occupational
movements and integrated into MSK models.
In this section, we present a series of case studies to investigate a manual handling task
with innovative biomechanical techniques. After a short description of the experimental
task, we first introduce a kinematic method to study joint function and lifting techniques.
Then we describe a method of evaluating muscle coactivations. Finally, we provide an
MSK model to estimate muscle mechanical work and muscle function in joint stabilization.
2.1.4.2. Instrumentation and procedure
In total, 27 women (21.4± 1.8 years; 167.8± 6.7 cm; 61.4± 7.9 kg) (age; height; mass)
and 27 men (25.6± 5.7 years; 178.6± 7.3 cm; 74.6± 10.8 kg) were involved in these stu-
dies. Pelvis, trunk, and upper-limb kinematics were acquired using an 18-camera ViconTM
motion analysis system (Oxford Metrics Ltd., Oxford, UK). Participants were fitted with
43 reflective markers stuck on the skin of the pelvis (4 markers), thorax (6), right clavicle
(6), scapula (8), upper arm (7), forearm (4), wrist (4), and hand (4) [197] (Figure 30). Sur-
face EMG was recorded from the following seven muscles crossing the dominant GH joint:
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anterior deltoid, lateral deltoid, posterior deltoid, pectoralis major, latissimus dorsi, bi-
ceps brachii, and triceps brachii long head. Electrodes were placed according to Surface
ElectroMyoGraphy for the Non-Invasive Assessment of Muscles (SENIAM) recommenda-
tions [176], after shaving and cleaning the skin with alcohol. Intramuscular EMG was
recorded for the infraspinatus, supraspinatus, and subscapularis muscles [202, 393]. Fi-
nally, participants had to handle a 6- or 12-kg box (height 0.08 m, width 0.35 m, length
0.50 m) with two symmetrical handlebars to standardize the grip (Figure 30). The right
handle of the box was instrumented with a 6-DOF force sensor (Sensix SH2653e1106B3,
Poitiers, France).
Fig. 30. Setup of past experiments with upper-body marker set [197, 223] and EMG.
First, a series of 12 maximum voluntary contractions (MVCs) were performed twice
for normalization purposes, in line with the recommendations of Dal Maso et al. [100].
Thereafter, participants were asked to lift and lower the instrumented box from one to
another of three shelves positioned in front of them: from a shelf located at hip level to a
shelf located at shoulder level or at eye level. Three repetitions per condition were perfor-
med randomly, with 30-second rest periods in between. Participants were instructed to
stand at a comfortable distance from the shelves, so they could lift the box by their natural
lifting technique and without moving their feet.
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2.1.4.3. Kinematics
In our experimental settings, the SC-AC contribution approximates zero in the early lif-
ting phase (Figure 31). As the SHR corresponds to a ratio of GHSC+AC , numerical instabilities
can occur when the denominator tends to 0. Such numerical instabilities mean that SHR
analysis is inherently limited during a manual handling task involving the upper limb.
The method can be extended, for instance, to calculate the joint’s contribution to the
elevation of an object rather than arm elevation. This has particular relevance for manual
handling tasks, enabling the proportion of box height achieved by each joint to be eva-
luated. As an example, the sex difference in joint contributions during a lifting task was
investigated. Men’s and women’s upper-limb joint contributions were compared when
lifting a 6-kg box. A Hotelling’s t-test showed a significant difference between men and
women across all variables. Additional post-hoc t-tests on each variable showed that wo-
men had a greater GH contribution to box height (approximately 15% higher in women
than in men) in the last half of the movement (Figure 32).
Because the mass of the box represented a greater fraction of the body mass in women
(women being lighter than men) for a lower lifting strength capacity [91, 440], the women
could have used compensatory strategies, such as leg, trunk, or elbow contributions, to
decrease shoulder contact forces. Instead, our results show that the women made greater
use of their GH joint to lift the box. These results pointing to sex-related differences in
lifting strategy with the same absolute mass of 6 kg are consistent with previous results
observed for the back and lower limbs [324]. This type of analysis could be used to iden-
tify poor techniques in ergonomic contexts, or more generally to evaluate joint functions.
2.1.4.4. Muscle activity and cocontraction
Shoulder kinematics can be analyzed as the consequence of muscle activity. Shoulder
muscle activity was therefore investigated during the lifting tasks to better understand
the effect that changing the box mass had on male and female lifters. In addition, both
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Fig. 31. Mean (plain lines) and standard deviation (shaded areas) of joint contributions
over time for the GH, SC, and AC joints to arm elevation. Contributions approach zero
(dotted line) for between 20% and 40% of the trial. Consequently, numerical instabilities
may occur in this area. AC, acromioclavicular; GH, glenohumeral; SC, sternoclavicular.
muscle activity and lines of action were used to identify an index of shoulder muscle
coactivation termed the muscle focus.
Increasing the box mass from 6 to 12 kg led to greater activity of all shoulder muscles.
Nevertheless, the increase was greater for the "prime movers" (anterior deltoid, lateral
deltoid, pectoralis major, biceps brachii; 59%–91% of movement duration) than for the
"stabilizers" (supraspinatus, infraspinatus, subscapularis; 26%–39% of movement dura-
tion) and the "antagonists" (posterior deltoid, latissimus dorsi, triceps brachii long head;
34%–65% of movement duration). Female and male lifters presented similar muscle beha-
vior, although the females’ muscle activity levels were twice as high as those of the males
for the same load, compensating for their strength deficit.
Neither male nor female shoulder muscle coactivation was influenced by the mass
of the box, in line with previous results observed for the lower limbs [341]. However,
more coactivation (lower muscle focus) was observed during the lowering phase than
during the two other phases (-13% on average) because of greater muscle activation and
a change in direction of the muscle moment arm as a function of GH joint position. These
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Fig. 32. Mean (lines) and standard deviation (shaded areas) joint contributions over time
of wrist and elbow joints (WR-EL), GH joint, SC-AC joints, and rest of body (ROB) to the
box-lifting height reached by women (dotted lines) and men (plain lines). Gray area from
40% to 98% represents significant differences between men and women. AC, acromiocla-
vicular; EL, elbow; GH, glenohumeral; SC, sternoclavicular; WR, wrist.
results confirm that the function of the shoulder muscles varies according to GH joint
position [137]. Increased muscle coactivation during the lowering phase may serve to
increase GH joint stiffness and reinforce joint stability.
2.1.4.5. Musculoskeletal modeling
While kinematic and EMG analysis sheds some light on the loads applied to bodies,
the MSK model leads to a fuller understanding of the MSK system. The following sec-
tion will present two examples involving MSK modeling during lifting tasks. In the first,
the influence of lifting height and load on muscle mechanical work in terms of estimate
muscle mechanical work will be assessed. The second will focus on the function of rotator
cuff muscles in the stabilization of the GH joint during a lifting task. A scaled Opensim
musculo-skeletal model [112] was used to estimate muscle forces via static optimization.
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Then, the muscle mechanical work required was computed for different lifting weights
and heights. The model revealed that increasing lifting weight or height generally had
no impact on the mechanical work of a given muscle. There were, however, two ex-
ceptions, both of which can be explained by the requirement for greater muscle force
coupled with shortening length. The mechanical work of the anterior deltoid and sub-
scapularis increased when weight increased from 6 to 12 kg (+75% and +108%). This
result can be explained by the greater muscle force required while the length remained
constant. Increasing lifting height (from shoulder to eye level) led to a higher level of
upper trapezius, supraspinatus, and infraspinatus mechanical work (127%, 201%, and
244%, respectively). The same musculo-skeletal model was used to assess the function of
the rotator cuff muscles in stabilizing the GH joint. Two simulations were performed to
estimate shoulder muscle forces: in the first condition, no stability constraint was applied
to the GH joint, while the second simulation was performed with a stability constraint at
the GH joint. The difference in muscle force estimates between the two conditions yielded
the contribution of individual muscle to GH stability. Without the stability constraint, the
simulated movement was unstable for 74± 16% of the time. Doubling the force produced
by the supraspinatus muscle led to increased GH compressive force and decreased shear
force. The change in the ratio between shear and compressive forces led to greater GH
stability when the supraspinatus produced more force. As a result, the model revealed
that the supraspinatus muscle was one of the main contributors to GH stability during the
lifting task.
2.1.5. Conclusion
Upper-limb DHM, by enabling the prediction of shoulder joint and muscle loads, is es-
sential to better understand and reduce the physical exposure of workers to risk of injury.
The shoulder, owing to its complex anatomy, presents inherent experimental and mode-
ling difficulties (e.g., soft-tissue artifacts, multiarticular muscle trajectories) that need to
be addressed. These difficulties, discussed herein, were overcome in a case study focusing
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on lifting tasks, enabling us to assess the shoulder muscle function in joint stabilization.
This holds promise for long-term progress toward shoulder predictive simulation.
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2.2. Article n.o2
Alors que l’application du rythme scapulo-huméral s’avéra infructueuse dans l’article
précédent, nous nous sommes inspirés de cette technique pour développer un nouvel in-
dicateur cinématique dans l’article suivant. La contribution des articulations à la hauteur
de la boite est ainsi introduite et appliquée pour décrire les différences de technique du
membre supérieur entre des femmes et des hommes réalisant une tâche de manutention.
Ce deuxième article a été coécrit par Romain Martinez, Jason Bouffard, Benjamin Mi-
chaud, André Plamondon, Julie Côté et Mickaël Begon. Romain Martinez a effectué envi-
ron la moitié de la collecte de données, tandis que l’autre moitié a été réalisée par des étu-
diants du laboratoire avant son arrivée en 2016. Romain Martinez a effectué le nettoyage,
le traitement et l’analyse statistique des données. Romain Martinez a écrit l’article, guidé
par les conseils, remarques et ajustements de tous les co-auteurs.
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Sex differences in upper limb 3D joint contributions
during a lifting task
Romain Martinez, Jason Bouffard, Benjamin Michaud, André Plamondon, Julie N. Côté
and Mickaël Begon
Abstract: Sex-related differences in work technique may contribute to increase the risk of
musculoskeletal joint disorders among women. In lifting tasks, sex differences have been
reported for the trunk and lower limb, although women present a higher prevalence of
shoulder disorders. We investigated sex differences in the upper limb technique during
a lifting task. Trunk and upper limb kinematics were recorded in 27 women and 27 men
lifting a box (6 or 12 kg) from hip to eye level. Work technique was quantified through
the three-dimensional contribution of each joint to overall box height. The glenohumeral
joint showed a higher contribution in women with a 6 kg box and wrist and elbow joints
did with a 12 kg box, compared to men at either 6 or 12 kg. Sex differences occurred
systematically above shoulder level. Our results argue for a careful consideration of sex
during ergonomic intervention, particularly during overhead task.
Practitioner Summary: We investigated the sex-related differences in upper limb tech-
nique during lifting tasks. Results highlight a sex-specific kinematic strategy above the
shoulder level on the glenohumeral joint and on the wrist and elbow joints. To help
reduce women’s shoulder disorders in overhead task, ergonomic interventions should
account for those differences.
Article accepted in Ergonomics
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Musculoskeletal disorders represent the most common form of work disability [358,
334, 395]. Shoulder disorders are the first cause of work-related musculoskeletal disor-
ders after back pain, with a reported prevalence up to 35% in Europe [251, 394]. The
occurrence of shoulder injuries has been associated with work factors such as overhead
work, heavy lifting, repetitive movements and poor postures [9, 159, 227], but also with
individual risk factors such as sex [164]. While women are underrepresented in manual
material handling work, the prevalence of their upper extremity injuries is greater than
in men [110, 301, 333].
Sex differences in the onset of musculoskeletal disorders are commonly associated to
sex-specific physical differences. Anthropometry, muscular histological composition and
strength differences are among the most cited, especially for the upper limb (see [91] for
a review). Differences in motor behavior such as work technique between women and
men have also been identified and may contribute to the increased risk of upper limb
musculoskeletal disorders among women [91]. However, a sex difference in work tech-
nique is rarely addressed in the literature, even if it is well known that it represents a risk
factor associated with musculoskeletal disorders [207]. Work techniques are commonly
simplified by a set of postures adopted during a task [331]. This definition is insuffi-
cient to understand the biomechanics of a dynamic movement. Instead, joint coordina-
tion has been suggested as a key element for the description of lifting techniques [59].
Previous studies identified sex differences in trunk and lower limb joint coordination du-
ring manual handling tasks with absolute [324, 243, 367] and relative loads [325]. More
particularly, work techniques were similar among men and women in terms of task du-
ration and cumulative loading, but differences appeared in joint coordination. Another
recent study attributed differences in lifting coordination amongst women to differences
in strength [440], suggesting that strength could also underlies sex differences in lifting
coordination. However, a large majority of studies have focused on the back and lower
98
limb and the sex-specific contribution of the upper limb’s joints during a lifting task re-
mains unknown.
The objective of this study was to investigate how the upper limb joints’ contributions
differ between men and women performing a lifting task. In accordance with biological
differences and sex differences in trunk and lower limb coordination previously reported,
we hypothesised that women would use a different upper limb joint contribution strategy
to perform a lifting task than men.
2.2.2. Methods
2.2.2.1. Participants
In total, 27 women (21.39± 1.79 years; 167.79± 6.66 cm; 61.39± 7.89 kg) and 27 men
(25.63± 5.72 years; 178.59± 7.32 cm; 74.56± 10.77 kg) took part in this study. None of
the participants were ever diagnosed with musculoskeletal disorders of the upper limbs
or reported significant disability related to their upper extremity (Disabilities of the Arm,
Shoulder and Hand scores > 23 [189]) or their back (Quebec Back Pain Disability Scale
score < 3 [217]). Readiness for physical activity was confirmed in all participants (Phy-
sical Activity Readiness Questionnaire [390]). The participants were fully advised of the
experimental content, and each of them provided a written informed consent. The study
was approved by the University of Montreal Ethics Committee (No. 15–016–CERES-P).
2.2.2.2. Experimental procedures
A static trial and setup movements in line with previous recommendations [24, 276]
were acquired to locate the joint centres and personalize a kinematic model [197]. Then,
participants moved an instrumented box of 6 and 12 kg between two adjustable shelves
located directly in front of them. Shelf heights were adjusted at the hip and eye levels of
each participant (Figure 33). The box (height×width× length: 0.08 m× 0.35 m× 0.50 m)
had two symmetrical handlebars to standardise the grip. We set the box mass at 6 kg
and 12 kg, which corresponds to the maximum acceptable mass in our configuration (box
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length: 0.50 m, vertical distance of lift: 76 cm, frequency of two boxes per minute) for
90% of female and male, respectively [375]. The right handle of the box was instrumented
with a 6-degree-of-freedom force sensor (Sensix SH2653-1106B3, Poitiers, France), used to
determine the beginning and end of the trial in the present study.
10060200
normalized time (% of trial)
pulling lifting dropping
Fig. 33. The three phases of a hips-eyes movement: the pulling (1–20% of the trial dura-
tion), lifting (21–60%) and dropping (61–100%) phases.
Participants were instructed to stand at a comfortable distance from the shelves, so
they could lift the box with natural lifting technique and without moving their feet. Three
repetitions of movements were performed for each mass (three trials with 6 kg and three
with 12 kg) in a random order with 30 s rest periods in-between. Additional recovery time
was allowed when needed. The lifting movement was split into three phases, namely the
pulling (1–20% of the trial duration), lifting (21–60%) and dropping (61–100%) phases
(Figure 33).
2.2.2.3. Data collection
Movement kinematics were recorded with an 18 ViconTM camera motion analysis sys-
tem (Oxford Metrics Ltd, Oxford, UK) at a sampling rate of 100 Hz. In line with the
kinematic shoulder model of Jackson et al. [197], 43 reflective markers were placed on the
pelvis, trunk and right upper limb (Figure 34): pelvis (4 markers), thorax (6), clavicle (6),
scapula (8), upper arm (7), forearm (4), wrist (4) and hand (4). This marker set includes
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anatomical markers located on bony landmarks for the model definition and technical
markers located in areas that minimised skin movement artifacts for joint kinematics es-
timation during lifting trials. Assuming that the left and right sides of the upper body
behaved symmetrically during a symmetrical box lifting task [298], only the right side of
the participant was evaluated.
Fig. 34. Positions of the reflective markers according to Jackson et al. [197]. Note: the
electromyography sensors visible on the figure were not used in the present study.
2.2.2.4. Data processing
A 25 degree-of-freedom (DoF) kinematic model was personalized using the static trial
(root segment [pelvis] and pelvo-thoracic [6 DoF each], sternoclavicular and acromiocla-
vicular [3 DoF each], glenohumeral [3 DoF], elbow and wrist [2 DoF each]) joints.
Centres of rotation of the pelvo-thoracic and wrist joints were located using the SCoRE
algorithm [127], while bony landmarks were used for locating sternoclavicular, acromio-
clavicular and glenohumeral joints, in agreement with recent recommendations [276]. El-
bow flexion and prosupination axes were defined using the SARA algorithm [128]. Ge-
neralized coordinates were computed using an extended Kalman filter algorithm and Eu-
ler/Cardan sequences described in Wu et al. [434]. The reference configuration (qrefi , with
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q standing for generalized coordinates) of the pelvo-thoracic, sternoclavicular and acro-
mioclavicular joints were concordant with the ISB recommendations [434]. The reference
configurations of the glenohumeral, elbow and wrist joints were defined such that:
• glenohumeral and elbow longitudinal local axes aligned with that of the pelvo-
thoracic;
• glenohumeral, elbow and wrist mediolateral local axes aligned with that of the
scapula.
To overcome the covariance within each joint, lifting techniques were quantified through
the individual joint contribution to the box height. Algorithm 1, inspired by the recent
study of Robert-Lachaine et al. [346] on scapulohumeral rhythm was applied. The contri-
bution of each joint (H|i) to the box height was computed by successively resetting joint
angles to their reference orientations (qrefi ). Joint contribution refers to the amount of
box height achieved by each group of joints, namely pelvo-thoracic; sternoclavicular-
acromioclavicular joints; glenohumeral joint; and elbow-wrist joints (Algorithm 1).
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Algorithm 1: Calculation of the pelvo-thoracic (PE/TR), sternoclavicular-acromioclavicular
(SC/AC), glenohumeral (GH) and elbow-wrist (WR/EL) contributions. At time t:
calculate height(q) = H|WR/EL+GH+SC/AC+TR/PE (1)
qWR/EL = qrefWR/EL
calculate height(q) = H|GH+SC/AC+TR/PE (2)
H|WR/EL = (1)− (2)
qGH = qrefGH
calculate height(q) = H|SC/AC+TR/PE (3)
H|GH = (2)− (3)
qSC/AC = qrefSC/AC
calculate height(q) = H|TR/PE (4)
H|SC/AC = (3)− (4)
qTR/PE = qrefTR/PE
calculate height(q) = 0 (5)
H|TR/PE = (4)− (5)
As the heights of the shelves were adjusted according to the anthropometry of each
participant, box height was normalised to participant’s hip (0%) and eye (100%) levels
to compare participants’ joint contribution. Data were delimited so that each trial began
and ended when participants first applied, and first ceased to apply force on box handles,
respectively.Then each trial was time normalized to 1000 data points.
2.2.2.5. Statistics
Contributions of men’s and women’s joints were compared using statistical parame-
tric mapping with the spm1d package [310]. This method avoids information loss asso-
ciated with standard methods which reduce time series into a single, arbitrary, data point
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(such as mean, median or maximum), while controlling for type α-error due to multiple
comparisons.
A two-factor mixed ANOVA (sex×mass, with repeated measures on mass) was ap-
plied for each group of joints. Sex-related differences in joint contribution were then com-
pared using two-sample t-tests for the same absolute box mass (women at 6 kg vs. men
at 6 kg and women at 12 kg vs. men at 12 kg) and relative box mass(women at 6 kg vs.
men at 12 kg and women at 12 kg vs. men at 6 kg). The effect of mass on joint contri-
butions for each sex was also analysed with paired-sample t-tests. Bonferroni corrections
were applied across the six post-hoc tests (p = .056 = .0083). A Pearson’s linear correlation
coefficient was finally computed between the mean joint contribution of men and women
against the relative mass of the box (box mass divided by participant mass).
2.2.3. Results
2.2.3.1. General description of joint contribution to box lifting
Participants used mainly their distal joints (wrist and elbow) during the pulling and
early lifting phases. Then, glenohumeral, sternoclavicular and acromioclavicular contri-
butions increased during the second half of the lifting phase and plateaued during the
dropping phase (Figure 35). On average, the pelvo-thoracic joint has low contributions to
the box height during the pulling (1%), lifting (2%) and dropping phases (8%). The contri-
bution of the sternoclavicular and acromioclavicular joints increases over time, starting at
-3% (i.e., shoulder depression) on the pulling phase, to 11% on the lifting phase and 33%
on the dropping phase. The contribution of the glenohumeral joint also increases over
time, starting at 12% on the pulling phase, to 28% on the lifting phase and 75% on the
dropping phase. The contribution of the wrist and elbow joints starts at 14% during the
































Fig. 35. Mean (plain lines) and standard deviation (shaded areas) joint contributions
over the time of the pelvo-thoracic (TR/PE), sternoclavicular and acromioclavicular joints
(SC/AC), glenohumeral joint (GH) and wrist and elbow joints (WR/EL) to the box height.
All variable (sex and mass) are averaged.
2.2.3.2. Sex and mass effect on joint contribution
Sex-mass interaction
There was a sex-mass interaction (Figure 36, upper panel) on the contribution of the
glenohumeral joint from 54% to 71% of the trial (F(1,52) = 12.7,p < .001) and wrist and
elbow joints from 63% to 69% of the trial (F(1,52) = 10.4,p = .0161).
Sex and mass main effect
There was no main effect of sex on the contribution of the selected joints (Figure 36,
middle panel) but significant main effects of the mass were identified on the pelvo-thoracic,
glenohumeral and wrist-elbow joints (Figure 36, lower panel). The contribution of the
pelvo-thoracic joint was greater when men and women handled the heaviest mass from
45% to 99% of the trial (F(1,32 = 57.6,p < .001)). For the glenohumeral joint, a significant
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main effect of mass was observed from 1% to 8% of the trial (F(1,52) = 21.3,p = .0027)
and from 44% to 93% (F(1,52) = 20.0,p < .001), suggesting a greater glenohumeral contri-
bution for the 6 kg box. The wrist and elbow joints contributed more when participants
handled the 12 kg mass from 1% to 7% of the trial (F(1,52) = 22.3,p = .0076), from 44% to
53% (F(1,52) = 11.0,p = .0035) and from 61% to 72% (F(1,52) = 11.3,p < .001). The main
effect of mass for the wrist, elbow and glenohumeral joints are uninterpretable on the
range of the concurrently significant interactions (Figure 36, hatched lines on the lower
panel).
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Fig. 36. Significant effects found by the statistical parametric mapping (ANOVA) on the
interaction sex–mass, sex main effect and mass main effect for the pelvo-thoracic (TR/PE),
glenohumeral joint (GH) and wrist and elbow joints (WR/EL). No significant effects were
observed for the sternoclavicular and acromioclavicular joints. Each segment represents a
supra-threshold cluster over the normalised time. On the mass main effect panel, a colour
gradient is associated with the amplitude of the mass-related difference (blue when the
contribution with the 6 kg box is higher, red when the contribution with the 12 kg box is
higher). The hatched lines represent an uninterpretable main effect since an interaction is
also present on the same range.
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Mass-related post-hoc analysis
When comparing men at 12 kg against men at 6 kg and women at 12 kg against wo-
men at 6 kg in the time periods where significant sex-mass interactions were observed,
differences appear only in women (Figure 37). These differences occur on the glenohu-
meral joint (from 54% to 71% of the trial, F(1,160) = −7.5,p < .001) with a contribution
of about 20% higher with 6 kg compared to 12 kg, and the wrist and elbow joints (from
62% to 68% of the trial, F(1,160) = −5.6,p < .001) with a contribution of about 9% higher
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Fig. 37. Joint contribution and post hoc analysis for the two mass-related comparisons
(left: men at 6 kg vs. men at 12 kg, right: women at 6 kg vs. women at 12 kg). Each
comparison has two panels. The upper panel represents the post hoc analysis where each
segment represents a supra-threshold clusters over the normalised time, with a colour
gradient associated with the amplitude of the mass-related difference (green when the
contribution with the 6 kg box is higher, orange when the contribution with the 12 kg
box is higher). The lower panel represents the joint contribution of men and women over
the time for the pelvo-thoracic (TR/PE), sternoclavicular and acromioclavicular (SC/AC),
glenohumeral (GH) and wrist and elbow (WR/EL) joints.
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Sex-related post-hoc analysis
In line with the mass-related comparison, sex-related differences revealed by the post-
hoc analysis are mainly dependent of the mass lifted by women (Figure 38). On the gle-
nohumeral joint, these differences have an opposite sign whether women lifted 6 or 12 kg.
Indeed, when comparing women at 6 kg against men at 6 kg or 12 kg, the contribution of
the glenohumeral joint is approximately 14% higher in women compared to men (from
54% to 71% of the trial, F(1,160 = −11,p < .001) and F(1,160) = −14.3,p < .001 for men
at 6 and 12 kg, respectively). Whereas this contribution is approximately 10% higher in
men compared to women when comparing women at 12 kg against men at 6 kg (from
59% to 71% of the trial, F(1,160) = 9.3,p = .0086) or 12 kg (from 63% to 68% of the trial,
F(1,160) = 5.8,p = .0395). On the wrist and elbow joints, post-hoc analysis (Figure 38)
revealed sex-related differences only when women lifted a 12 kg box. These differences
appeared against men at 6 kg (from 62% to 68% of the trial, F(1,160) = −4.2,p < .001)
or 12 kg (from 62% to 68% of the trial, F(1,160) = −3.8,p < .001), with a contribution of
about 8% higher in women compared to men.
Correlation of the joint contribution against the normalized mass
There was no significant correlation between the contribution of the glenohumeral,
wrist and elbow joints and the relative mass of the box (Figure 39) at 6 kg for men (wrist
and elbow joint: r(160) = −.06,p = .60, glenohumeral joint: r(160) = .01p = .94) and
women (wrist and elbow joint: r(160) = .02, glenohumeral joint: r(160) = .04,p = .70).
This correlation was also non-significant at 12 kg in men (wrist and elbow joint: r(160) =
.08,p = .48, glenohumeral joint: r(160) = −.15,p = .18). However, there was a positive
correlation at 12 kg in women on the wrist and elbow joints (r(160) = .42,p < .001) and
a negative correlation on the glenohumeral joint (r(160) = −.48,p < .001). Since there
was no sex-mass interaction on the pelvo-thoracic, sternoclavicular and acromioclavicular
joints, correlations on these joints are not reported. Correlations are reported if there is
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Fig. 38. Joint contribution and post hoc analysis for the four sex-related comparisons
(men at 6 kg vs. women at 6 kg on the top left panel, men at 12 kg vs. women at 6 kg on the
top right panel, men at 6 kg vs. women at 12 kg on the bottom left panel, men at 12 kg vs.
women at 12 kg on the bottom right panel). Each comparison has two panels. The upper
panel represents the post hoc analysis where each segment represents a supra-threshold
clusters over the normalised time, with a colour gradient associated with the amplitude
of the sex-related difference (blue when men’s contribution is higher, red when women’s
is higher). The lower panel represents the joint contribution of men and women over
the time for the pelvo-thoracic (TR/PE), sternoclavicular and acromioclavicular (SC/AC),
glenohumeral (GH) and wrist and elbow (WR/EL) joints.
not reported). Thus, when the mass of the box represents a greater proportion of the
participant’s mass (the participant is lighter or the box is heavier), there is no change





































ratio box massparticipant mass
r(160) = -.06, p = .60
r(160) = .02, p = .89
r(160) = .01, p = .94
r(160) = .04, p = .70
r(160) = .08 p = .48
r(160) = .42, p < .001***
r(160) = -.15, p = .18
r(160) = -.48, p < .001***
Fig. 39. Scatter plot of the mean joint contribution during the dropping phase (y-axis)
of men and women against the relative mass of the box (x-axis) for the wrist and elbow
joints (WR/EL) and the glenohumeral joint (GH). A generalised linear regression model
was fitted on each grouping variable (plain line) and the corresponding Pearson’s linear
correlation coefficient is displayed at the top of the figure.
2.2.4. Discussion
2.2.4.1. Main finding
In accordance with our hypothesis, our results support the perspective of a sex-specific
joint contribution strategy of the upper limb during a lifting task. In particular, this stra-
tegy seems to be influenced by the mass lifted by women. At 6 kg, women proportionally
used more their glenohumeral joint than men. However, sex differences for this joint
contribution were in the opposite direction at 12 kg, where men’s glenohumeral joint
contributed more than women’s. This decrease in women’s glenohumeral contribution
for the higher mass was compensated with the wrist and elbow joints. Similar differences
appeared when normalizing the mass of the box by the participant’s mass. Most of the
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reported differences occurred during the dropping phase, when the arms are at shoulder
level and above.
2.2.4.2. Description of the lifting technique
General description
Our results show that participants had more contribution with their distal joints (wrist
and elbow) during the first half of the movement while proximal joints (pelvo-thoracic,
sternoclavicular and acromioclavicular joints but particularly the glenohumeral joint) contri-
buted more during the second half of the movement. We can hypothesise that participants
use their distal joints to bring the box closer to the trunk during the pulling and the first
half of the lifting phase, while the proximal joints are used to initiate and finish the arm
elevation during the rest of the movement. Thus, there is a different joint contribution
strategy depending on the phase of the movement.
Sex-Related Differences
Despite the general joint strategy described above, our results highlight sex-related
differences in lifting strategy. The glehumeral joint contributes more when women lift a
6 kg box and less when they lift a 12 kg box, compared to men at either 6 or 12 kg. The
reduction of the glenohumeral contribution with a 12 kg box in women is compensated
by a higher contribution of the wrist and elbow joints.
Other studies evaluating sex differences on participants’ joint coordination during ma-
nual handling focused on the back and lower limb. For instance, differences in lower limb
joint coordination patterns were found, with a more sequential pattern of interjoint coor-
dination in women than in men with both absolute [324] and relative loads [325]. It is
difficult to directly compare our results with those previous studies as different levels
of expertise, joints, metrics and lifting height were studied. However, it is interesting
to highlight that sex differences observed in the current study were only apparent when
the box was higher than participant’s shoulder height, a situation not studied previously.
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Taken together, these studies suggest sex difference in lower-limb and trunk coordina-
tion when a box is lifted from the floor and in upper-limb coordination when the box is
handled above shoulder level.
2.2.4.3. Load may explain sex-related differences
Mass-related comparisons have demonstrated that women’s contributions of the gle-
nohumeral, wrist and elbow joints are more affected by a change in the box mass from
6 to 12 kg than men’s. Sex-related comparisons were made with different mass ratios
(mass lifted by womenmass lifted by men ): 50% (men at 12 kg vs. women at 6 kg), 100% (men at 6 kg vs. wo-
men at 6 kg and men at 12 kg vs. women at 12 kg) and 200% (men at 6 kg vs. 12 kg).
However, it appears that the absolute mass manipulated by women was more important
than those mass ratios to explain observed sex differences in joint contribution. When
women lifted the 6 kg box, they used more their glenohumeral joint than men (mass ra-
tios: 50% and 100%). When they lifted the 12 kg box, their glenohumeral joint contributed
less than men (mass ratios: 100% and 200%). This effect was not observed by Plamondon
et al. [324] and Plamondon et al. [325] studying the lower limb and trunk coordination,
who found similar sex-related differences between equivalent absolute and relative load.
However, these results are reminiscent of those of Yehoyakim et al. [440] who found, in
their study on women only, that the weight lifted had an impact on lifting coordination
patterns. Together, these studies suggest that the guidelines on lifted weight have an
especially important potential to affect women, more so than men.
Women may indeed be more influenced by the 6 kg variation (between 12 and 6 kg)
than men because it represents a higher fraction of their body mass (10% in our sample)
than men (8%). When lifting the 12 kg box, women are closer to their maximal muscle
capacity. Moreover, significant correlations between the joint contribution and the relative
mass of the box appear only in women lifting a 12 kg box, where heavier, and probably
stronger [16] women use more the wrist and elbow joints and less the glenohumeral joint.
It is likely that kinematic adaptations occur in a non-linear manner with increased
load: more important adaptations may occur when efforts are closer to maximal capacity.
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In line with this idea, it has been suggested that increasing the lifting load may change
the coordination to reduce the required muscular effort [59]. Yehoyakim et al. [440] have
also highlighted the importance of strength on kinematic coordination. They showed a
more coordinated movement between the hip and the back during box lifting in women
with higher strength capabilities. If the fact that the heaviest box being closer to women’s
maximal force explains the sex-specific adaptations with increased box mass, it would be
expected that similar adaptations would also be observed when men handle objects hea-
vier than 12 kg. However, even a with a 18 kg box, such an adaptation was not observed
in our male subjects (see Appendix 1). To fully understand this issue, it would be interes-
ting to measure men’s and women’s maximal strength and verify at which relative load
changes in joint contribution can be observed for each sex. Alternatively, the assessment
of the relationship between electromyographic activity (normalized to maximal muscle
contraction) generated during lifting and the changes in joint contribution could be in-
formative. While sex differences in strength could explain the lower contribution of the
glenohumeral joint when women lift the 12 kg box as exposed above, it can hardly cause
the higher contribution of this joint when they lift the 6 kg box. This pattern of result
suggests that other factors also contribute to the different motor strategies when men and
women lift boxes above their shoulders. Anders et al. [6] demonstrated that women sho-
wed less activation of agonist muscles and greater activation of synergist muscles than
men, during an isometric shoulder task to fatigue. Muscular coordination and a different
shoulder-elbow strength ratio could play a role in explaining sex differences in motor
behavior.
2.2.4.4. Joint contribution and upper limb injuries
The reported differences occur systematically when the box is near or above the shoul-
der level, i.e. when the glenohumeral contribution is the highest. The overhead posture is
considered as a risk factor for shoulder injuries [159] and the leading cause of rotator cuff
tears [406]. Epidemiological studies have shown that women work more frequently and
during longer times with their hands above shoulder height than men [99]. In addition
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to longer working time in overhead position, we showed that women reach this position
with a technique that mainly involves the glenohumeral joint with light masses and the
wrist and elbow joints with heavier masses. In addition, women have more glenohume-
ral joint laxity and instability than men [50]. This hypermobility may increase the risk
of subacromial impingement as the subacromial space width is smaller in women [156].
Further work is needed to assess the sex-related differences in subacromial space during
lifting tasks. We suggest that musculoskeletal modeling of the upper limb during a lif-
ting task could help to understand the impact of those kinematic differences on the load
applied to the upper limb structures.
2.2.4.5. Limitations and future directions
Some methodological limitations can be addressed to the current study. First, two
fixed loads of 6 and 12 kg were used for all participants, regardless of sex or body weight.
While it makes sense from the point that workplace loads are not gender-specific, it may
confound the sex-related differences. However, sex-related comparison made in this
study includes different mass ratios (50%, 100%, 200%) that can simulate the difference
in strength that exists between men and women (with women’s lifting strength ranging
between 40% to 73% of men’s according toKumar [220]). Previous studies have shown
similar results in trunk and lower limb joint coordination during manual handling tasks
with absolute [324] and relative loadsPlamondon et al. [325]. While our correlation results
indicate that the relative mass of the box does not change the joint contribution of men
during the deposit phase–this is not the case in women. In fact, the relative mass of the
box seems to be at the origin of the differences reported in this study. Future research
should include normalized masses.
With regards to the use of joint contributions as a metric, the fact of being able to
combine several degrees of freedom of several articulations is interesting from a statistical
point of view—but can also be perceived as a limitation. Indeed, it can be difficult to
precisely identify the action of a specific degree of freedom.
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2.2.4.6. Ergonomics applications
The kinematic analysis presented in this paper on joint contributions has enabled the
evaluation of the upper limbs to the overall lifting technique. This parameter could be an
ergonomic tool to identify poor techniques, which can lead to shoulder injuries. In this
study, joint contribution has been determined with a motion analysis system. However,
portable tools can be used such as inertial measurement units Kim and Nussbaum [211]
to quantify physical exposures in the workplace.
While it is recognized that the work environment is often not adapted to women consi-
dering anthropometric sex differences [320], we designed our experimental task to avoid
such bias and the difference in joint contribution was still significant. It is important to re-
member that sex differences occur mostly above shoulder levels in our study. It is safe to
say that those differences would probably be amplified in the workplace, where shelves
would be proportionally higher for women.
Sex differences in health must be regarded as a multicausal phenomenon and work
technique is one of the many factors which contribute in a complex interaction to ex-
plain sex-related differences in injuries Côté [91]. The present study brings more depth
to upper limbs motion analysis and demonstrates that overhead lifting techniques differ
between men and women. The implications of such results argue that lifting technique
should be considered with care during lifting task, especially in women who tend to work
more frequently in overhead posture Dahlberg et al. [99]. A careful consideration of sex

































Fig. 40. Joint contribution of men (18 kg) and women (12 kg) over the time for the
pelvo-thoracic (TR/PE), sternoclavicular andacromioclavicular (SC/AC), glenohumeral
(GH) and wrist and elbow (WR/EL) joints. This sex-related comparison was not inclu-
ded in the statistics to keep a balanced design, as men lifted three masses (6, 12 and 18 kg)
while women lifted two masses(6 and 12 kg).
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Chapitre 3
Développement d’indicateurs électromyographiques en
manutention
3.1. Article n.o3
Dans ce troisième article, nous introduisons plusieurs indicateurs EMG — la somme
des activations EMG et le Muscle Focus — pour estimer les différences d’activation et de
co-contraction musculaire entre des femmes et des hommes réalisant une tâche de manu-
tention.
Cet article a été coécrit par Jason Bouffard, Romain Martinez, André Plamondon, Julie
Côté et Mickaël Begon. Jason Bouffard et Romain Martinez sont tous les deux co-premiers
auteurs. Romain Martinez a effectué environ la moitié de la collecte de données, incluant
la procédure intramusculaire, tandis que l’autre moitié a été réalisée par des étudiants
du laboratoire avant son arrivée en 2016. Romain Martinez a effectué le nettoyage et le
traitement des données électromyographiques tandis que Jason Bouffard a fait le calcul
du Muscle Focus et l’analyse statistique des données. Jason Bouffard et Romain Martinez
ont écrit l’article, guidé par les conseils, remarques et ajustements de tous les co-auteurs.
Sex differences in glenohumeral muscle activation and
coactivation during a box lifting task
Jason Bouffard*, Romain Martinez*, André Plamondon, Julie N. Côté and Mickael Begon
*These authors contributed equally
Abstract: Manual material handling is associated with shoulder musculoskeletal disor-
ders, especially for women. Sex differences in glenohumeral muscle activity may contri-
bute to women’s higher injury risk by affecting shoulder load and stability. We assessed
the effects of sex (25 women vs 26 men) and lifting load (6 kg vs 12 kg) on muscle activa-
tion during box lifting from hip to eye level. Surface and intramuscular electromyography
were recorded from 10 glenohumeral muscles. Most muscles were more activated for the
heavier box and for women. These effects were larger for prime movers than for stabili-
sers and antagonists. Despite their apparently heterogeneous effects on muscle activity,
sex and mass did not affect Muscle Focus, a metric of coactivation. This may be partly
related to the limited sensitivity of the Muscle Focus. Nevertheless, sex differences in
strength, more than in coactivation patterns, may contribute to the sex imbalance in the
prevalence of musculoskeletal disorders.
Practitioner Summary: We studied sex differences in glenohumeral muscle activity in a
lifting task to eye level. Women lifting a 6-kg box activated their muscles similarly to men
lifting a 12 kg box, i.e. up to 48% of their maximum capacity. Interventions minimising
shoulder load should be implemented, especially for women.
Article accepted in Ergonomics
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Neck and shoulder pain is experienced by 40.7% of workers in various parts of the
world and frequently leads to functional limitations, medical consultations and work ab-
senteeism [356]. Multiple systematic reviews of epidemiological studies identified phy-
sical work-related factors associated with shoulder disorders including highly repetitive
work, forceful exertions, awkward postures and high psychosocial job demands [404,
263]. Mayer et al. [263] found strong evidence that exposure to manual material handling
(MMH) tasks, such as box lifting, is associated with future neck and/or shoulder com-
plaints. Previous efforts for understanding the motor control strategies and biomecha-
nical impacts of MMH mostly focussed on the lumbar region (reviewed in Potvin [331]).
Indeed, very few studies assessed shoulder kinematics, kinetics and muscle activity using
electromyography (EMG). Given that most of the glenohumeral joint stability is provided
by muscle contractions [407], a detailed investigation of EMG at this joint is necessary to
understand shoulder biomechanical risks during MMH.
The amount of coactivation between agonist and antagonist muscles during motor ac-
tivities is particularly important for motor control and joint stability. Indeed, excessive an-
tagonistic muscle activation during movements may lead to a decreased motor efficiency.
Meanwhile, a lack of coactivation may result in joint instability and may be detrimental
to motor control, especially in the ability of the motor system to react to unexpected per-
turbations [226]. Coactivation might have an important role in the prevention of gleno-
humeral joint luxation by increasing compression forces and counteracting shear forces
produced by the prime movers [1]. Most coactivation metrics compare the normalised
activation level of two or multiple opposing muscles defined as agonists and antagonists
(reviewed in Le et al. [230]). Such methods are not suitable for the shoulder given that
the large number of muscles crossing the glenohumeral joint can hardly be defined as
agonist–antagonist pairs. This is even truer during high-amplitude movements, such as
MMH, as muscles’ lines of action change with the glenohumeral elevation angle [2].
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The Muscle Focus (MF) is a coactivation metric that has been developed to address
these challenges in complex joints [438]. Instead of computing coactivation ratios bet-
ween arbitrarily identified agonist–antagonist pairs, the MF takes into consideration each
muscle’s instantaneous orientation on a continuous scale. It returns a value between 0 and
1: the former meaning that muscles are similarly activated no matter their action, and the
latter indicating that only muscles rotating the joint in the same direction are activated.
Some authors examined the influence of different lifting task characteristics, such as
the load, lift height and movement velocity, on shoulder muscle action [441, 36, 35]. In
these studies, anterior and lateral deltoids were the most active muscles and provided
the greatest amount of force during box lifting to shoulder or eye level. Lifting heavier
boxes resulted in a relatively homogeneous increase in activity in those muscles as well as
in the surrounding ones, presumably to maintain joint stability [441, 35]. Indeed, Blache
et al. [35] showed no changes in MF, even with a threefold increase in the load lifted (6
kg–18 kg). Yet, using static optimisation for estimating muscle forces during the same
lifting task, the same authors also showed that the mechanical work increased with box
mass in the anterior deltoid and subscapularis muscles, but not in the supraspinatus and
infraspinatus [36]. As studies of muscle activation patterns have not recorded rotator cuff
muscles, it is impossible to state if these muscles increase their activity in a uniform way
with heavier boxes, as do recorded surface muscles [441, 35], or if their activity remains
constant, as suggested by the modelling study [36].
Few studies assessed the influence of individual factors on the level and coordina-
tion of muscle activity exerted during MMH. Among individual factors, sex needs to be
considered for clinical and biomechanical reasons. First, epidemiological studies showed
that more women than men live with shoulder pain [356, 45]. Many anthropometrical,
biomechanical and motor control-related differences could affect motor behaviour and
contribute to this higher risk of shoulder pain in women [91]. Among them, women are
on average smaller (163.04 cm) and lighter (70.94 kg) than men (178.18 cm, 87.06 kg) [61],
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and they are able to generate 30% to 60% less force [135, 166, 118]. Considering this, wo-
men are, on average, working closer to their maximal muscle capacity when they lift the
same load as men. In such equal conditions, studies have shown that the posture and
the kinematic coordination of the lower limbs and trunk are different between men and
women [324]. However, even when the load is adjusted relative to men and women’s
maximal capacity, small differences persist [243, 365, 325]. Since those studies focussed
on biomechanical variables related to low back musculoskeletal disorders, all conditions
studied involved MMH below shoulder height. We recently showed that women signi-
ficantly changed their inter-joint coordination with increasing box mass during a lifting
task to eye level [259]. However, such compensations were not observed in men. To our
knowledge, no studies have investigated sex differences in shoulder muscle activity when
lifting boxes above shoulder level. The objective of the present study was, consequently,
to evaluate sex differences in EMG activity of muscles acting at the glenohumeral joint
when lifting boxes from hip to eye level. The effects of the mass of the box (6 kg vs 12 kg)
on sex differences were also investigated. Hypothesis 1: When lifting the same absolute
load, it was expected that women would generate more EMG activity than men to com-
pensate for their lower strength. It was expected that women would need as much EMG
activity relative to their maximal capacity when they lifted a 6-kg box than men lifting
a box twice heavier given that their muscle strength is about 50% lower in many upper
limb muscle groups [166]. Hypothesis 2: Also, we hypothesised that men and women
would increase their EMG activity with increasing load. Hypothesis 3: For men, we hy-
pothesised that this increase would be uniformly distributed across muscles, leading to an
unchanged MF [35]. Hypothesis 4: The kinematic compensations previously observed in
women when they lifted a 12-kg box may suggest that they were close to their maximal
capacity [259]. Thus, in the present study we expected that women lifting 12-kg boxes
would decrease their antagonist muscle coactivation (i.e. increase the MF) to maximise
the contribution of prime movers towards effective torques.
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3.1.2. Methods
Fifty-one healthy students (26 men [age: 25.5 ± 5.8, weight: 73.1 ± 10.8 kg, height:
73.1± 10.8 cm], 25 women [age: 21.9± 2.4, weight: 59.6± 6.1 kg, height: 166.9± 6.6 cm])
participated in this study. Participants were free of self-reported musculoskeletal injury
and scored < 3 on the Quebec Back Pain Disability Scale [217] and 23 on the Disabilities of
Arm, Shoulder and Hand questionnaires [189]. All could safely perform physical activity
based on the Physical Activity Readiness Questionnaire [390]. No participants had more
than six months of experience in manual material handling work. The research protocol
was approved by the ethic committee of the University of Montreal (No. 15–016–CERES–
P), and all participants gave their written informed consent before the experiment.
3.1.2.1. Procedure
Participants moved a box (height×width× length: 8× 35× 50 cm) of 6 kg or 12 kg
between three shelves, up and down. The box was equipped with two cylindrical handles
(diameter× length:2.9× 13 cm) containing a force sensor used to detect the beginning and
end of each trial. Six lifting and lowering movements (i.e. lifting: hips→ shoulders, hips
→ eyes, shoulders→ eyes; lowering: shoulders→ hips, eyes→ hips, eyes→ shoulders)
were performed with each box (6 and 12 kg) for a total of 12 conditions. Three trials
were performed for each condition, for a total of 36 trials (Figure 41, see Blache et al.
[35] and [36] for more details). Movements were performed in a randomised order, with
30-s rest periods in-between. In the present study, only the six trials when participants
lifted the box from the hip to the eye-level shelves were analysed. Three of these trials
were performed with the 6-kg box and three with the 12-kg one. Participants stood at a
comfortable distance from the shelves so they could reach the box without moving their
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Fig. 41. Experimental set-up and representative subject during the box lifting task.
3.1.2.2. Data acquisition
Hand contact force, EMG and kinematic signals were synchronously recorded with
ViconTM Nexus software at 2000, 2000 and 200 Hz, respectively. Force signals were ac-
quired through the right instrumented handle of the box (Sensix SH2653-1106B3, Poitiers,
France) and were solely used to detect the beginning and the end of each trial in the
present study. Surface and intramuscular EMG signals (Trigno EMG Wireless System, Del-
sys, USA) were recorded from different muscles for different subgroups of participants,
as indicated in Table 5. Surface EMG was recorded from the following seven muscles cros-
sing the dominant glenohumeral joint: anterior deltoid (DELTA), lateral deltoid (DELTL),
posterior deltoid (DELTP), pectoralis major (PECT), latissimus dorsi (LAT), biceps brachii
(BB) and triceps brachii long head (TB). Electrodes were placed according to the SENIAM
recommendations [176], after shaving and cleaning the skin with alcohol. Intramuscular
EMG was recorded for the infraspinatus (INFRA), supraspinatus (SUPRA) and subscapula-
ris (SUBSCAP) muscles [202, 393]. A series of 12 submaximal voluntary contractions were
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performed to validate the electrode placement. Then, the same muscle contractions were
performed twice at maximal voluntary intensity for normalisation purposes, in line with
the recommendations of Dal Maso et al. [101].
Tableau 5. Sample size for each variable.
n women n men
Muscle
Anterior deltoid 24 26
Lateral deltoid 25 26
Posterior deltoid 25 26
Pectoralis major 15 17




Biceps brachii 25 26








Pelvis, trunk and upper-limb kinematic data was acquired with an 18-camera ViconTM
motion analysis system (Oxford Metrics Ltd, Oxford, UK). Thirty-five markers were pla-
ced on participants’ skin over the pelvis (4), trunk (6), clavicle (5), scapula (9), upper arm
(7) and forearm (4), in line with the Jackson et al. [197] kinematic model. After marker pla-
cements, subjects maintained a static position in an anatomical stance, in order to scale
the kinematic model.
3.1.2.3. Data analysis
Each EMG signal was first rebased by subtracting its mean value. Rebased EMG data
were then filtered using a second-order, zero-lag 20–425 Hz Butterworth band-pass fil-
ter [269]. Filtered signals were then rectified, and EMG envelops were extracted with a
second-order zero-lag 5 Hz Butterworth low-pass filter. Finally, the EMG envelops were
normalised to each muscle’s maximal voluntary activation (MVA).
124
As for kinematics, soft tissue artefacts were first reduced using a multibody kinematic
optimisation model based on an extended Kalman filter [197]. Corrected marker positions
were then introduced into Wu’s shoulder model [435] in OpenSim [112] for further analy-
sis. The model was composed of 6 joints and 16 degrees of freedom (DOF; trunk [6 DOF],
sterno-clavicular [2 DOF], acromio-clavicular [3 DOF], glenohumeral [3 DOF], elbow [1
DOF] and radio-ulnar [1 DOF]). The model was scaled using the static trial data. Gene-
ralised coordinates were then computed using inverse kinematics in OpenSim. Finally,
muscle attachment sites and lines of action were extracted with the OpenSim muscle di-
rection toolbox for the MF analysis [397]. When multiple lines of action were available for
one muscle, the one that best fitted with the position of EMG electrodes was selected. EMG
and kinematic data were time-normalised from 0% to 100% of movement duration.
The outcomes were the time histories of the muscle activity, the sum of normalised
EMG signals (SumEMG, Hypotheses 1 and 2), and the MF (Hypotheses 3 and 4). The latter




where EMGi corresponds to the EMG normalised amplitude of the muscle i and ~di us
the muscle unit moment (i.e. the cross product between the line of action and the moment
arm of the muscle). SumEMG and MF outcome measures were computed for three sets of
muscles for practical and biomechanical reasons, as described in Table 6. Since the long
heads of BB and TB have no direct insertions on the humerus, those muscles were not
included in this analysis [35].
After averaging each participant’s time histories for the same box mass, the statisti-
cal nonparametric mapping [297] procedure, implemented by [311] in the spm1D Matlab
toolbox for biomechanical data, was used to compare the entire time histories of our out-
comes. This method prevents information loss associated with standard methods that
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Uniarticular muscles accessible by surface and intramuscular
EMG
reduce time series into a single data point, while controlling for type α-errors due to mul-
tiple comparisons. Nonparametric testing was chosen as it leads to qualitatively identi-
cal results than parametric testing, while being robust to non-normal and non-spherical
data [312]. We thus tested the effects of sex (men vs women) and mass (6 kg vs 12 kg),
and the interaction between these factors, on each muscle’s EMG activity, MF and SumEMG
variables. When significant interactions were observed, men and women’s muscle acti-
vity at the same absolute (6 and 12 kg) and relative loads (women 6 kg vs men 12 kg)
were compared using two samples t-tests. Post hoc paired t-tests (6 kg vs 12 kg) were
also computed for each sex. All post hoc analyses were tested using the region of inter-
est approach[313] with a Bonferroni correction (p = .0083). To simplify the presentation
of the results, isolated clusters of statistical significance lasting less than 5% of the move-
ment duration were discarded, while clusters separated by less than 5% were merged [26].
For each significant main effect and post hoc test, Cohen’s d effect size (ES) statistic was








SD2x1 × (n1 − 1) + SD2x2 × (n2 − 1)
n1 + n2 − 2
In this equation, x1 and x2 are the within-movement averages calculated for each sub-
ject and each condition by considering only the data points within significant clusters.
The variables n1 and n2 are the sample sizes for each condition. The total duration of
significant clusters (i.e. effect duration [ED]) was also extracted. ES was qualitatively in-
terpreted as large (ES > 0.8), moderate (0.8 > ES > 0.5) or small/absent (ES < 0.5), as
suggested by Cohen [87]. Figures were generated with the gramm Matlab toolbox [286].
3.1.3. Results
The general profile of muscle activity during the lifting task was characterised by
mostly two bursts of activity (Figure 42). The first one, from the beginning of the mo-
vement to ≈ 25% of the movement duration, was small in most muscles, but large in the
BB and, to a lesser extent, in the PECT. The second (dominant) EMG burst started between
25% and 50% of the movement duration and finished at the end of the movement. The
anterior and lateral deltoid muscles were the most active, followed by the supraspinatus
(Appendix 1). The least active muscles were the subscapularis, the posterior deltoid and
the latissimus dorsi.
3.1.3.1. Effects of sex and mass on individual muscle activity
The activity of all recorded muscles was significantly influenced by the mass of the
box; the heavier box resulted in greater EMG activity (Figures 42 and 43). This effect was
more important during the lifting and transfer phases of the movement than during the

































































































Fig. 42. Individual muscle activations when men and women lifted a 6- or a 12-kg box.
The dark bands in the panel under each EMG waveform present clusters of statistically
significant main effects of sex (S), mass (M) or sex×mass interactions (S× M).
movers (DELTA, DELTL, PECT and BB: ES = 0.96− 0.1.62; ED = 59%− 91% of the mo-
vement duration) than for stabilisers (SUPRA, SUPRA and SUBSCAP: ES = 0.45 − 0.76;
ED = 26%− 39% of the movement duration) and antagonists (DELTP, LAT and TB: ES =
0.39 − 0.57; ED = 34% − 65% of the movement duration) muscles. A similar pattern
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was observed regarding the effect of sex on muscle activity. Women needed propor-
tionally more muscle activation to lift a box than men in their prime mover muscles
(ES = 1.26− 1.95; ED = 45%− 100% of the movement duration) and, to a lesser extent, in
their antagonists (ES = 0− 1.37; ED = 0%− 94% of the movement duration). Moreover,
while the increase in EMG activity with the box mass in those muscles was present for
both sexes, it was more important for women (sex×mass interaction; Figure 42: post hoc
tests p values; Figure 43: post hoc ES). No sex differences were observed in the activity of

































Women: 6 vs 12 kg
Men: 6 vs 12 kg
12 kg: Men vs women



































































Fig. 43. Effect size averaged across significant clusters and effect duration for each statis-
tical comparison. For main effects of sex and mass, SD was pooled across all conditions.
For post hoc tests, SD was pooled across conditions compared.
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3.1.3.2. Effects of sex and mass on composite measures of muscle activity amplitude (SumEMG)
and coactivation (Muscle Focus)
No matter which subgroup of muscles was analysed (Table 6), the main effects of mass
(ES = 1.14− 1.55; ED = 55%− 72%) and sex (ES = 1.72− 1.95; ED = 44%− 90%) were
observed for the SumEMG variables during most phases of the movement (Figure 44:
SumEMGdelt, Appendix 2: SumEMG1joint, Appendix 3: SumEMGsEMG). Sex×mass inter-
actions were observed for the SumEMGdelt and SumEMGsEMG variables during a small
portion of the transfer phase, but not for the SumEMG1joint. Like individual muscle mea-
surements, this interaction indicates that the increase in SumEMG variables from 6 to 12 kg
was greater for women than for men (Figure 44).
As for the Muscle Focus variables, no main effects of sex or mass lasting more than
5% of the movement duration were observed (Figure 44, Appendix 2 and Appendix 3).
A short sex ×mass interaction was observed for the MFdelt variable. Nevertheless, no
significant post hoc test explained this interaction. Finally, none of the post hoc tests
comparing men (12 kg) and women (6 kg) lifting a similar mass relative to their maximal
force were significant for individual muscles or composite variables.
3.1.4. Discussion
This study assessed the activity and coactivation of glenohumeral muscles when men
and women lifted 6 and 12-kg boxes from hip to eye level. As expected, women generated
more muscle activity than men for a similar absolute load, and both men and women in-
creased their muscle activity when lifting the heavier box. This increase in muscle activity
was more important for prime mover muscles and for women. Despite these heteroge-
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Fig. 44. SumEMGdelt and MFdelt when men and women lifted a 6- or a 12-kg box. The
dark bands in the lower panel under each EMG waveform present clusters of statistically
significant main effects of sex (S), mass (M) or sex×mass (S× M).
3.1.4.1. General profile of muscle activity
Only few studies previously assessed the profile of upper limb muscle activity during
a box lifting task [441, 35, 38], and none included rotator cuff muscles. The large burst of
activity in the BB is probably more related to its action at the elbow joint, as participants
flexed their elbows to bring the box close to their glenohumeral centre of rotation at the
beginning of the movement [259]. As for the PECT muscle, its action early in the move-
ment might serve to stabilise the box through horizontal adduction [6]. The second burst
of activity contains the peak activity of most muscles. As previously reported, prime mo-
ver muscles during the lifting task are the DELTA and DELTL muscles [35, 38]. As for
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rotator cuff muscles, the infraspinatus was the most activated, and the subscapularis the
least. These results are opposite to what was expected from our recent musculoskeletal
modelling studies based on static optimisation [36, 38]. Many factors may influence force-
sharing and muscle activation estimated by static optimisation, such as the cost function
optimised, the model parameters and the computed joint kinematics [47]. An important
amount of coactivation was present during most of the movement, with the mean Muscle
Focus variables ranging from 0.39 ± 0.09 (MFsEMG) to 0.66 ± 0.08 (MFdelt). Such coacti-
vation levels are hardly reproducible by standard static and forward optimisation cost
functions [288, 26].
3.1.4.2. Effects of mass and sex on muscle activity
As expected (hypothesis 2), participants produced more muscle activity to lift the 12-
kg than the 6-kg box. Furthermore, women’s muscles were more activated (hypothesis 1),
relative to their maximal activation, than men’s, when they lifted boxes of similar mass.
Indeed, women lifting the 6-kg box needed muscle activity levels similar to those of men
lifting the 12-kg box, reaching activity levels up to 48% of MVA in the anterior deltoid.
This result is consistent with several studies that showed that women’s maximal force is
30%–60% lower than men’s for various upper limb muscle groups [135, 166, 118]. Mul-
tiple biological factors can explain the lower strength in women than in men such as their
lower muscle cross-sectional areas and lever arms, as well as a their smaller absolute and
relative number of fast-twitch muscle fibres [91]. Although the effects of mass and sex
were more important for agonist than antagonist muscles, this imbalance was not suffi-
cient to induce significant changes in Muscle Focus variables. In a previous paper from
our group focussing only on male participants [35], the Muscle Focus (MFsEMG) was not af-
fected by the mass of the box lifted, which is in line with the current results (hypothesis 3).
We were, however, expecting that women would limit the coactivation of their antagonist
muscles, leading to a higher Muscle Focus than in men, especially for the heavier box
(hypothesis 4). This motor strategy would have minimised the production of antagonist
torques, thereby decreasing the total muscle activity exerted and the associated metabolic
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cost of each effort. Meanwhile, insufficient muscle coactivation may compromise joint
stability [407, 38] and contribute to the risk of shoulder disorders [356, 45]. Yet, sex did
not influence the Muscle Focus. The lack of effects of mass and sex may indicate that
the glenohumeral coactivation patterns are robust to these factors, although there is also
the possibility that the Muscle Focus is not sensitive enough to capture real differences in
coactivation.
To the best of our knowledge, no studies assessed the sex differences in glenohumeral
muscles coactivation during a dynamic task. Anders et al. [6] mapped the activation of 12
glenohumeral and scapular muscles during isometric contractions performed in multiple
directions and postures. Their results suggest that women produced more coactivation of
stabilising muscles during most of the studied isometric contractions. However, such sex
differences in glenohumeral muscle coactivation were not observed in the current study.
Differences between those results and ours could reflect the task-specificity of the sex dif-
ferences in muscle coactivation patterns and/or may be related to the metrics used in each
study. Very few studies used the Muscle Focus metric to document differences in muscle
coactivation between groups of participants or motor tasks [438, 439]. It is therefore still
difficult to interpret the sensitivity of this variable. Yao et al. [438, 439] showed a lower
Muscle Focus between shoulder and elbow muscles in stroke participants than in healthy
controls during isometric shoulder abduction and elbow flexion. In Blache et al. [35], we
showed a trend for a decrement in Muscle Focus (equivalent to MFsEMG) when male par-
ticipants lifted a box to their eye level compared with lifts to their shoulder level. Those
studies provide evidence that the Muscle Focus has some sensitivity, although they did
not report the effect sizes of their results. Still, the fact that, in our study, the Muscle Focus
was not able to capture the heterogeneity in individual muscles’ EMG differences with sex
and mass (i.e. greater differences in prime movers than in antagonists or stabilisers) sug-
gests that its sensitivity may be limited. Also, in a previous article, we showed that only
women changed their kinematic strategy when they lifted a heavier box [259]. It appears
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unlikely that these changes in coordination observed at the joint level are not related to
an altered muscle coordination pattern. Further validation studies are needed.
3.1.4.3. Impacts for musculoskeletal risks and prevention
Our results suggest that variables related to the amplitude of muscle activity, rather
than to the patterns of muscle coactivation, may better explain the higher risk of shoulder
musculoskeletal disorders in women. According to the revised NIOSH lifting equation, it
would be expected that more than 90% of women and almost all men would be able to
safely lift a 12-kg box from hip to eye height twice every minute during an 8-hour shift
(revised lifting index = 0.97, Appendix 4) [422]). A recent review of studies investigating
the relationship between the revised lifting index and low back disorders found a range
of lifting indices between 0 and 9.37 for various groups of workers, with within-studies
mean values ≤ 1.5 [247]. It is therefore likely that the lifting task used in our laboratory
study was similar to many occupational situations. Still, the 90th percentile of the anterior
deltoid activity observed in the current study, while participants lifted the 12-kg box was
62.7± 8.5% of MVA for women and 50.4± 8.4% MVA for men (Appendix 1). These muscu-
lar efforts appear considerable to sustain in an occupational setting. In a previous study,
we showed that women, but not men, significantly changed their inter-joint coordination
between a 6-kg and a 12-kg box [259]. Taken together, the high level of muscle activation
and the kinematic compensations observed in women suggests that lifting 12-kg boxes
may be excessive for the average woman included in our study. It must be noted that a
significant amount of overlap between men and women can be observed in many of our
outcome measures (Appendix ). This overlap suggests that jobs involving lifting such as
the task in the present study should be as biomechanically safe for many men and wo-
men, arguing against systematic job segregation. In addition to excluding women from
the workforce, such practice may even lead to unexpected health injury risks for women
doing "light work" [272]. However, a greater proportion of women than men might need
workplace interventions to decrease the shoulder loads relative to their maximal capacity
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and remain productive and safe in MMH jobs. These interventions may include physi-
cal activities for improving their maximal capacity [81] and/or workplace adaptations
and technological supports to decrease the MMH-related absolute load [108, 229]. Un-
fortunately, research conducted on technological solutions targeting MMH tasks, such as
exoskeletons, is almost exclusively performed with male participants [108]. Technological
developments guided by these studies may not consider some characteristics and needs
specific to women.
3.1.4.4. Limitations and future directions
The study reported in this article presents some limitations. First, some muscles
have been collected only for a subset of participants. Therefore, the statistical power
may have been an issue for some of the variables, especially those involving rotator cuff
muscles. Indeed, although no significant sex differences were observed for individual
rotator cuff and posterior deltoid muscles, a closer inspection of Figure 42 showed that
women’s mean values were always higher than those of men. However, the effect sizes
(ES = 0.57− 0.63) for these muscles were much lower than for the DELTA, PECT, BB and
BB (ES = 1.32 − 1.90). Therefore, although a greater sample size could have changed
some statistical results, the heterogeneity of the effects of sex and mass between muscles
would have remained apparent. As discussed previously, the Muscle Focus may not be
sensitive enough to detect changes in coactivation patterns with sex and mass. Its va-
lue depends on each muscle’s line of action, which in turn is affected by the choice of
the musculoskeletal model, and by the estimated joint kinematics [47]. Moreover, the
choice of muscles included in Muscle Focus computations can affect the results. In the
current study, the Muscle Focus was lower when it was computed from both uniarticu-
lar and multiarticular muscles (MFsEMG), compared to solely uniarticular ones (MFdelt and
MF1joint). Moreover, the muscles not directly attached to the humerus (e.g. long heads
of biceps and triceps brachii) were not implemented. An optimal approach would be to
integrate all muscles acting at the glenohumeral joint when calculating the Muscle Focus,
which is very challenging as it involves the consideration of a substantial number of EMG
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recordings. However, the combination of measured EMG (e.g. for surface muscles) and
muscle activation estimated from musculoskeletal modelling (e.g. for deep muscles) may
offer a suitable alternative. Moreover, such an approach may improve the validity of the
modelled muscle activation and forces, as using only static optimisation procedures un-
derestimate muscle coactivation [288]. Furthermore, while we are confident that, in our
sample, women had less strength than men given our results (Figure 43, lower panel) and
the published literature [135, 166, 118], we did not directly measure this parameter. In-
deed, each individual’s shoulder strength would have been very interesting to assess as
it could have allowed us to quantify the contribution of sex differences in strength to the
sex differences observed on EMG activation during the lifting task.
3.1.5. Conclusion
Women generate significantly more EMG in most of the recorded upper limb muscles,
relative to their maximum, compared to men, when lifting a box from hip to eye level.
This is even more apparent when participants lifted the heavier box. Yet, muscle coacti-
vation during box-lifting, which is much higher than predicted by musculoskeletal mo-
delling studies, is not affected by the load lifted, or by the participant’s sex. Although the
Muscle Focus may lack some sensitivity, our data suggest that sex differences in strength,
more than in glenohumeral coactivation patterns, may contribute significantly to the hi-



























DeltA DeltL Infra BB Pect Supra TB SubScap DeltP Lat
6 kg box
12 kg box 
































0 10 20 30 40 50 60 70 80 90 100












Appendix 2. SumEMG1joint and MF1joint when men and women lifted a 6- or a 12-kg box.
The dark bands in the lower panel under each EMG waveform present clusters of statisti-
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Appendix 3. SumEMGsEMG and MFsEMG when men and women lifted a 6- or a 12-kg box.
The dark bands in the lower panel under each EMG waveform present clusters of statisti-
cally significant main effects of sex (S), mass (M) or sex×mass (S× M).
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Développement d’indicateurs musculo-squelettique en
manutention
4.1. Article n.o4
Dans cet article, nous introduisons plusieurs indicateurs musculo-squelettiques — la
somme des activations et des forces musculaires ainsi que le temps passé avec un risque
élevé de dislocation de l’humérus — pour estimer les différences de contraintes musculo-
squelettiques et de stabilité glénohumérale entre des femmes et des hommes réalisant une
tâche de manutention.
Cet article a été coécrit par Romain Martinez, Najoua Assila, Étienne Goubault et Mi-
ckaël Begon. Romain Martinez a effectué environ la moitié de la collecte de données,
tandis que l’autre moitié a été réalisée par des étudiants du laboratoire avant son arrivée
en 2016. Romain Martinez a effectué le nettoyage, le traitement et l’analyse statistique
des données. Najoua Assila a effectué les ajustements du modèle musculo-squelettiques
(ajustement des lignes d’action, des objets de contournements et des longueurs muscu-
laires). Romain Martinez a écrit l’article, guidé par les conseils, remarques et ajustements
de tous les co-auteurs.
Sex differences in upper limb musculoskeletal
biomechanics during a lifting task
Romain Martinez, Najoua Assila, Etienne Goubault and Mickaël Begon
Abstract: Women experience higher prevalence of work-related upper limb musculos-
keletal disorders compared to men. Previous studies have investigated the biological,
kinematic and electromyographic sex-related differences during a lifting task but the ac-
tual differences in musculoskeletal loads remain unknown. We investigated the sex dif-
ferences in three musculoskeletal indicators: the sum of muscle activations, the sum of
muscle forces and the relative time spent beyond a shear-compression dislocation ratio.
A musculoskeletal model was scaled on 20 women and 20 men lifting a 6 or 12 kg box
from hip to eye level. Women generated more muscle forces and activations than men, re-
gardless of the lifted mass. Those differences occurred when the box was above shoulder
level. In addition, women might spent more time beyond a shear-compression dislocation
ratio. Our work suggests higher musculoskeletal loads among women compared to men
during a lifting task, which could be the result of poor technique and strength difference.
Highlights:
• We investigated sex differences in upper limb biomechanics during a lifting task.
• Women generated higher muscle forces and activations when working above shoul-
der level.
• Women might spend more time beyond a glenohumeral shear-compression dislo-
cation ratio.
• Such indicators can be used to estimate the underlying musculoskeletal loads.
• Practitioners could use those indicators to evaluate work technique.
Article accepted in Applied Ergonomics
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Upper limb musculoskeletal disorders (ULMDs) are the most prevalent occupational
health problems affecting manual workers, with an incidence rate of about 32% and 10
days away from work in the United States of America [58, 251, 394]. They result in in-
creased production costs, lost work time, disability and may affect the worker’s quality
of life [134, 218, 305, 330]. ULMDs are common, and have many causes. Combinations
of poor technique [282], forceful work, heavy lifting [22], repetitive [168] and overhead
work [234] are well-established physical risk factors. A number of individual risk factors
for ULMDs have been established as well. Aside obesity [251], age [49] and coexisting
medical conditions [419], being a female worker is associated with a higher prevalence
of ULMDs [186, 282, 391, 416]. The biological characteristics that may explain the dif-
ference in the prevalence of upper limb injury between women and men are partially
documented and are mainly related to anthropometry, muscle composition and strength
differences [91]. Yet, the consequence of these biological differences on the movement’s
biomechanics remains unclear.
Much of the available evidence of the sex effect on occupational biomechanics comes
from studies that either use systematic observation and interviews [99] or only consider
the trunk and lower limbs [243, 324, 325]. In our previous works, we investigated the
sex-related difference in terms of kinematics [259] and electromyography (EMG) [51] du-
ring a dynamic manual handling task involving the upper limb. The first study used a
new kinematics indicator–the joint contribution–to show sex-related differences in lifting
technique, which is a known risk factor of ULMD [206]. We found that women used their
elbows and wrists more to lift a 12 kg box between hip and eye levels compared to men.
Women’s handling technique seems to be altered when lifting a 6 kg box since they relied
mostly on their glenohumeral joint. These differences occurred when the box was above
shoulder level and regardless of the mass lifted by men. Using the same task, EMG and
muscle focus as an indicator of muscle coactivation, the second study showed that wo-
men generated a higher relative EMG amplitude when lifting a 6 or 12 kg box compared
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to men. Sex, however, did not seem to affect muscle coactivation. While these findings
highlight a sex specific lifting technique and muscle activation patterns, they do not draw
a complete picture of the sex-related differences during a manual handling task involving
the upper limb.
To better understand the link between the biomechanical indicators previously deve-
loped and the higher prevalence of ULMDs in women, quantitative assessments of mus-
culoskeletal loads should be considered [148]. Several musculoskeletal models have been
developed to estimate shoulder loading in ergonomic settings, with various degrees of
complexity [115, 329]. Although they are based on assumptions about the dynamics of
human movement, they avoid in vivo measurement of shoulder joint loads that would
be invasive and difficult to achieve in work settings. Ergonomic models based on series
of static postures, such as the 3D Static Strength Prediction Program, will underestimate
internal forces [148], since they do not consider velocities and accelerations during dyna-
mic tasks. The development of the OpenSim musculoskeletal modelling platform [112]
has democratized the use of dynamic musculoskeletal models that are sufficiently detai-
led and useable to be relevant in occupational biomechanics [209, 289].
The current study aims to use an OpenSim musculoskeletal model of the upper limb
to describe sex differences in musculoskeletal biomechanics during a dynamic and realis-
tic lifting task. We believe that the biological, kinematic and EMG differences previously
described would lead to higher musculoskeletal loads in women compared to men. The
purpose of this investigation is twofold. First, it would put into perspective the conclu-
sions drawn from the kinematic and EMG indicators, which will help us understand the
sex specificity of the lifting movement. Second, this study could provide recommenda-
tions for effective technique that reduce exposure to ULMDs, as it was done for the back
and the lower limbs [324, 325].
4.1.2. Materials and methods
We used a subset of the participants present in Martinez et al. [259] and Bouffard et al.
[51], as well as the same experimental procedures and data collection summarized below.
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4.1.2.1. Participants
Forty healthy participants, including 20 women (21.4± 1.9 years; 167.7± 7.1 cm; 61±
8.9 kg) and 20 men (24.9 ± 3.2 years; 179.3 ± 7.9 cm; 75.1 ± 12.1 kg) took parts in this
study. Participants could safely perform physical activity, were free from self-reported
musculoskeletal disorders and none reported significant disability related to their upper
extremity or their back (see further details in Martinez et al. [259] and Bouffard et al. [51]).
Participants were fully advised of the experimental content and each of them provided
written informed consent. The research protocol was approved by the University of Mon-
treal Ethics Committee (No. 15–016-CERES-P).
4.1.2.2. Experimental procedures
After a static trial, participants moved an instrumented box of 6 and 12 kg between
two shelves. Shelf heights were adjusted at the hip and eye levels of each participant
(Figure 45). We set the box mass at 6 and 12 kg, which corresponds to the maximum
acceptable mass in our configuration [375]. Three lifts were performed for each mass
in random order with 30 s rest periods in-between, with additional recovery time when
needed. The movement was split into three phases: the pulling (1-20% of the trial), lifting
(21-60%) and dropping (61-100%) phases (Figure 45).
0% 20% 60% 100%
Normalized trial
pulling lifting dropping
Fig. 45. The pulling (from 0 to 20% of the trial), lifting (21-60%) and dropping (61-100%)
phases of the lifting task.
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4.1.2.3. Data collection
The right handle of the box was instrumented with a 6-degree-of-freedom force sensor
(Sensix, Poitiers, France) used to measure external forces and define the beginning and
the end of each trial. Markers kinematics were recorded with a ViconTM motion analysis
system (Oxford Metrics Ltd, Oxford, UK) and the Jackson et al. [197] markers model.
Assuming that the left and right sides of the upper body behaved symmetrically during a
symmetrical lifting task [51, 259, 298], only the right side of the participant was evaluated.
4.1.2.4. Data processing
All musculoskeletal computations were carried using the OpenSim software API [112]
and batch processed with the Pyomeca and Pyosim Python libraries [260]. The genera-
lized coordinates were computed by inverse kinematics from a custom scaled Wu et al.
[435] upper extremity model (details in Appendix 1). Then, muscle activations and forces
were estimated by static optimization from the generalized coordinates and external forces
measured with the instrumented box [8, 131]. These muscle forces were resolved by mi-
nimizing the sum of squared muscle activations. Residual actuators, that account for the
non-modelled passive structures [178], have been added for all joints. Finally, the gle-
nohumeral joint reaction forces were calculated. These forces correspond to the internal
loads applied on the joint. The glenohumeral forces were expressed in the local reference
frame of the glenoid. From these forces, we reported the relative time spent beyond a
shear-compression dislocation ratio ( shearcompression > 56% [115]). Three ULMD risk indicators
were extracted from this data processing: (1) the sum of muscle activations, (2) the sum




Time series risk indicators (sum of muscle activations and forces) were time norma-
lized to 1000 data points. Women and men were then compared using the statistical pa-
rametric mapping procedure implemented in the spm1d Python library [310]. This tech-
nique avoids the information loss associated with standard methods which reduce time
series into a single, arbitrary, data point (such as mean or median) while controlling for
type α error due to multiple comparisons. Nonparametric testing [297] was chosen as it
leads to results qualitatively identical to parametric testing, while being robust to non-
normal and non-spherical data [312]. We tested the main and interaction effects between
sex (women vs men) and mass (6 kg vs 12 kg) on the three ULMD risk indicators with a
nonparametric two-way ANOVA. Each significant difference was reported with the clus-
ter duration, the mean difference, the p-value and the Cohen [87] d effect size (ES). ES was
interpreted as large (ES ≥ 0.8), medium (0.8 > ES ≥ 0.5) or small (ES < 0.5). While the ana-
lyses described above make it possible to analyse time series, statistical inferences were
also carried on empirical cumulative distribution functions (ECDF). The ECDF evaluated
at x is defined as the fraction of the points of data which are ≤ x. Thus, the ECDF can
be graphically represented as the percentile (x-axis) associated with each value (y-axis).
This method allows exploring distribution objectively, without choosing any parameters
as opposed to other techniques (number of binning classes for histograms or bandwidth
for kernel density estimation).
4.1.3. Results
4.1.3.1. General description
The sum of muscle activations over time during the lifting task is characterized by two
peaks (Figure 46, left panel). The first peak (454± 210% MVC) appears in the middle of
the pulling phase (9% of the trial) while a higher second peak (694± 343% MVC) appears
in the middle of the dropping phase (71% of the trial). The sum of muscle forces follows
a similar pattern (Figure 46, right panel). A first peak (1805± 728 N) occurs in the middle
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of the pulling phase and a second peak (2858± 1303 N) in the middle of the dropping
phase.












































Fig. 46. Mean (lines) and 95% confidence interval (areas) of the sum of muscle activations
(left panel) and sum of muscle forces (right panel) over time.
With regard to the density of muscle activations of all muscles (Figure 47, left panel),
half of the data is associated with low activation (1± 0% MVC) while the other half has
higher activation (31± 31% MVC). About 60% of the data are below 7± 5% MVC, 80% of
the data are below 35± 23% MVC and 100% are below 95± 10 % MVC. The density of
the muscle forces (Figure 47, right panel) is also delimited by half of the data associated
with a low forces (4± 3 N) and the other half with higher forces (125± 149 N). About 60%
of the data are below 23± 11 N, 80% of the data are below 110± 33 N and 100% below
554± 216 N.
The distribution of muscle activations (Figure 48, left panel) reveals that several muscles
are weakly activated (100% of the time <20% MVC), particularly the TMAJ, TRIC, PECM3,
DELT3, PECM2, SBCL, CORB, TRP4, PMN. The five most activated muscles are TRP1, INFSP,
DELT1, DELT2 and TRP2–each with a large activation range (10-80% MVC). Similarly, the
distribution of muscle forces (Figure 48, right panel) reveals that many muscles are lightly
involved (100% of the time <100 N) (TMAJ, RMJ2, SBCL, PECM3, RMJ1, PMN, CORB, PECM2,
DELT3 and TRP3) and a similar muscles group with high forces (INFSP, DELT2, DELT1, LAT,
TRP1).
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Fig. 47. Mean (lines) and 95% confidence interval (areas) of the empirical cumulative
distribution function (ECDF) of muscle activations (left panel) and muscle forces (right
panel). The ECDF evaluated at x is defined as the fraction of the data points that are ≤ x.
4.1.3.2. Sex and mass main effects
The sum of muscle activations (Figure 49, top panel) is higher in women during the
dropping phase (sex main effect from 55 to 99%; +202% MVC; p < 0.001; ES = 0.61
[medium]) and with a 12 kg box during the pulling phase (mass main effect from 8 to
23%; +146% MVC; p < 0.001; ES = 0.73 [medium]). Similarly, the sum of muscle forces
(Figure 49, bottom panel) is higher in women during the dropping phase (sex main effect
from 77 to 99%; +763 N; p < 0.001; ES = 0.59 [medium]) and with a 12 kg box during the
pulling phase (mass main effect from 8 to 24%; +535 N; p < 0.001; ES = 0.74 [medium]).
The 12 kg box also generates higher muscle forces during the dropping phase (mass main
effect from 68 to 79%; +614 N; p = 0.002; ES = 0.49 [small]).
The density of high intensity muscle activations (Figure 50, upper panel) is higher
in women (sex main effect from 65 to 95th percentiles; +13% MVC; p < 0.001; ES = 0.51
[medium]) and with a 12 kg box (mass main effect from 90 to 99th percentiles; +13% MVC;
p < 0.001; ES = 0.56 [medium]). The density of high muscle forces (Figure 50, bottom
panel) is also higher in women (sex main effect from 58 to 80th percentiles; +10 N; p =
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Fig. 48. Distribution of muscle activations (left panel) and muscle forces (right panel) for
each muscle of the musculoskeletal model. The muscles are classified in descending order.
The distribution is approximated by kernel density estimation and normalized so that the
sum of each distribution is equal to 1. Muscle abbreviations are defined in Appendix 1.
[small]) and with a 12 kg box (mass main effect from 67 to 97th percentiles; +27 N; p <
0.001; ES = 0.24 [small]).
The relative time spent beyond a shear-compression dislocation ratio (Figure 51) is
higher in women (sex main effect; +5%; p = 0.045; ES = 0.29 [small]) and remains





















































Fig. 49. Mean (lines) and 95% confidence interval (areas) of the sum of muscle activations
(upper panels) and sum of muscle forces (lower panels) with the sex (left panel: women
in red and men in blue) and mass (right panel: 6 kg in green and 12 kg in purple) main
effects. A grey area is represented in the presence of a significant effect over time.
4.1.4. Discussion
In this study, we investigated the sex and mass effects on three musculoskeletal in-
dicators when women and men lifted 6 kg and 12 kg boxes from hip to eye level. As
hypothesized, women generated more muscle force and activation than men, regardless
of the mass lifted. Those differences occurred during the dropping phase, when the box
was above shoulder level. In addition, women appear to spent more time beyond a shear-
compression dislocation ratio.
4.1.4.1. General profile of muscle forces and activations
As previously reported in EMG [51], our results show that participants generated two




















































Fig. 50. Mean (lines) and 95% confidence interval (areas) of the empirical cumulative dis-
tribution function (ECDF) of muscle activations (upper panels) and muscle forces (lower
panels) with the sex (left panels: women in red and men in blue) and mass (right panels:
6 kg in green and 12 kg in purple) main effects. The ECDF evaluated at x is defined as the
fraction of the data points that are ≤ x. A grey area is represented in the presence of a
significant effect.
Those two peaks appear when the box is the furthest from the trunk (Appendix 2) lea-
ding to a longer–ineffective–lever arm which decreases the mechanical efficiency of the
lift. The second peak reached a higher force and activation amplitude, probably due to
elongated muscle lever arms when participants lifted the box higher, which requires more
muscle activation to stabilize the upper limb. As the muscle force and activation increase
with the box height, the risk of upper limb injury is also likely to increase [36]. A wide
range of studies already pointed out that exposure to above-shoulder work contributes to
degenerative damage to the rotator cuff (see van der Molen et al. [401] for a review) and
should be avoided. Similarly and as expected, a heavier box generates higher musculos-
keletal stresses when the box is the furthest from the trunk. This is in accordance with
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Fig. 51. Boxplot of the relative time spent beyond a shear-compression dislocation ratio
by sex (women in red and men in blue) and mass (6 kg on the left panel and 12 kg on
the right panel) with median (horizontal lines), first-third interquartile range (bars), first-
third interquartile range multiplied by 1.5 times the interquartile difference [Q1− 1.5×
IQR; Q2 + 1.5× IQR] (vertical lines). Data beyond the end of the whiskers are considered
outliers (points).
the literature [35, 441] and our EMG study [51] and suggest lifting lighter boxes to avoid
ULMDs.
The anterior and lateral deltoids are the prime movers during box lifting tasks [38, 36,
51]. Our results show that these muscles are highly solicited, in terms of muscle force and
activation. In agreement with Blache et al. [36], the upper trapezius and infraspinatus also
showed high forces and activations. These muscles participate in arm elevation [2, 132]
and their contribution increases with the lifting height [36, 175]. Although we expected
for antagonists (e.g., posterior deltoid, triceps brachii) and stabilizing (e.g., coracobra-
chialis, teres major) muscles to be less activated than agonists, our results show that the
contribution of these muscles is almost null. The static optimization cost function–which
minimize the sum of squared muscle activations–is well known to neglect the stabiliza-
tion and coactivation components [153, 205] and could explain why half of our data points
are close to zero.
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4.1.4.2. Kinematic, electromyographic and musculoskeletal evidences of the sex-related diffe-
rences
The physiological differences between women and men are well documented (see
Côté [91] for a review) and result with women’s lifting strength ranging between 40 and
70% of men’s Kumar [220]. For a given load, women are thus closer to their maximum
capacity than men. While the kinematic differences reported in Martinez et al. [259] de-
pend on the mass lifted by women, no sex-mass interaction was reported in Bouffard
et al. [51] and in this study. For any men-women mass ratio (100%: 6–6 kg and 12–12 kg;
50%: 6–12 kg), women still have higher EMG [51], muscle forces and muscle activations.
This suggests that, either a 50% mass reduction is not sufficient to control for strength
differences, or that strength alone does not explain the musculoskeletal differences. If
the first suggestion is proven, acceptable weights should be reviewed as it would be ex-
pected that 90% of women would be able to safely lift a 12 kg box from hip to eye level
twice every minute for an 8-hour shift [422, 424]. The second suggestion seems more
plausible–while strength alone does not explain EMG and musculoskeletal differences,
the kinematics adaptations in response to a different box mass-strength ratio could. Wo-
men would compensate for their strength deficits with a safe technique, but surprisingly
the opposite happens and in a different way depending on the box mass. We showed that
women use more the glenohumeral joint [259] and keep the box further from the trunk
(Appendix 2) to lift a 6 kg box compared to men. In addition to increasing loading on the
spine [256], this technique could also increase forces located at the shoulder joint during
extreme range of motion [210]. An increase in the mass to lift can change coordination to
reduce the amount of muscle effort required [59], but still women use their lower limbs
less than men to lift a 12 kg box (Appendix 2). By taking more contribution to the box
height, the use of lower limbs could reduce shoulder stress [210]. Thus, men would sys-
tematically use a safer technique than women for all the weights we considered, which
could explain why women have higher musculoskeletal loads in our study.
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It seems unlikely that the kinematic alterations just described do not lead to a different
muscle coordination scheme. During the experimental task, women indeed generated a
higher sum of muscle activations and forces than men during the dropping phase. Bouf-
fard et al. [51] also reported higher muscle activation in women, particularly for prime
movers. While both studies have specific limitations, they both point to similar conclu-
sions. In both studies, the muscle activation in the 90th percentile reached by women
seems to be a major muscular effort to be maintained in professional settings (around
65% MVC in women against 50% MVC in men).
We have also shown that women might spend more time with a high risk of humerus
dislocation. A greater muscle activation, muscle force and glenohumeral contribution du-
ring the handling task will indeed increase the solicitation of passive structures and alter
the glenohumeral stability [28]. This high ratio of shear and compression forces imposes
high stresses on the stabilizing muscles and thus increases the risk of developing ULMD.
The infraspinatus, anterior deltoid and lateral deltoid muscles are all three stabilizers of
the humerus [38, 437] and are also the muscles with the highest sum of muscle forces in
our dataset. This underlines the importance of strengthening those muscles for manual
handling workers to maintain shoulder stability and avoid injuries [363].
Women generally work more often and for a longer time than men in an overhead
position [99]. The sex-related differences reported in our three studies occurred mainly in
this position, which is considered a risk factor for shoulder injuries [10, 100, 159] and the
leading cause of rotator cuff tear [306, 406].
As a summary, our previous works in kinematics [259] and EMG [51] showcased sex-
related differences during a box lifting task. In this study, we found evidence of a sex
effect on musculoskeletal indicators. These three categories of indicators are, by defini-
tion, dependent on each other. Taken together, however, they do provide an overview of
the complex interaction between biomechanical variables that could explain the higher
prevalence of ULMD among women (Figure 52). This interaction starts with the biolo-
gical differences mentioned in Côté [91]. Women would compensate for these biological
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differences by altering their lifting technique, as reported in [259]. These kinematic dif-
ferences will then influence muscle activations, reported in [51], and the musculoskeletal
loads mentioned in this study. Greater musculoskeletal loads–in addition to unobserved







Côté et al. 2012
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Bouffard et al. (2019)
Fig. 52. Conceptual framework to link the biomechanical evidences underlying the sex-
related differences in the prevalence of upper limb ULMD.
4.1.4.3. Methodological considerations
To properly interpret the results of this study, it is necessary to consider some me-
thodological points concerning the experimental task, the scaling of the musculoskeletal
model and the static optimization. First, we designed the experimental task to control for
sex effect on deposit height (shelf adjusted at eye level) and box mass (6 and 12 kg). We
showed a sex main effect regardless of the mass. It would be preferable to measure the
maximum strength of each participant and adjust the box mass accordingly to control for
strength effect on our variables. Second, many simplifying hypotheses are required when
creating a musculoskeletal model, whether on muscle parameters or on muscle forces
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distribution to solve muscle redundancy. One of the first limitations comes from the va-
lidation of the muscle trajectories of the Wu et al. [435] model performed on simple mo-
vements compared to our complex handling task. In addition, the use of a generic model
does not allow the musculoskeletal parameters to be personalized for each participant.
As a result, inter-individual variability is reduced and the activation or strength of certain
muscles may be overestimated. The adaptation of a musculoskeletal model to various
populations and to a task above the shoulders involved many technical challenges, par-
ticularly in terms of muscle trajectories (Appendix 1). Despite the above limitations, few
biomechanical, ergonomic or musculoskeletal studies include so many participants from
specific populations (n = 40). Third, muscle forces and activations estimated from static
optimization can be influenced by several factors such as the cost function, the model pa-
rameters and the joint kinematics [47, 153]. The main limitation of our static optimization
is that it does not consider muscle co-activation with a least square cost function [205].
Several solutions exist to obtain physiological activations. The implementation of a non-
dislocation constraint on the humerus [38] to ensure that the balance of muscular forces
is oriented towards the glenoid, the tracking of EMG signals [322] or a direct dynamic ap-
proach with EMG signals tracking [26] are some of them. Bouffard et al. [51] have shown
that sex has no effect on glenohumeral muscle co-activation, which nuances the need to
include co-activation in the study of sex-related differences during a lifting task.
4.1.4.4. Implications
Work-related musculoskeletal injury is a complex multi-causal phenomenon. Our re-
sults suggest a careful consideration of sex during ergonomic interventions on overhead
tasks. With our work on kinematics, EMG and musculoskeletal modelling, we developed
new biomechanical ULMD risk indicators. The development of synthetic indicators is a
step towards objective quantification of exposure to physical risk factors. They can be
used to evaluate a particular work task or technique and estimate the underlying mus-
culoskeletal loads. They are, for example, already applied in ergonomics investigation to
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report the expertise-related difference during a lifting task [154]. In our case, these syn-
thetic indicators reinforced known recommendations and emphasized the importance of
a proper lifting technique on musculoskeletal loads and by extension ULMD prevalence.
In order to mitigate the musculoskeletal loads on the upper limb during a lifting task, we
recommend a technique that keeps the box closer from the trunk, reduces above shoulder
work, makes greater use of the lower limbs and reduces the glenohumeral joint contribu-
tion. Practitioners may also consider adapting the work environment to include lighter
boxes, stabilizing muscle strengthening sessions and more generally physical activity to
improve muscle strength and endurance. These incentives are particularly recommended
for female workers to compensate for the strength differential compared to men. Taken
together, our studies on kinematics [259], EMG [51] and musculoskeletal biomechanics
suggest that it is crucial for practitioners to give a special attention to women during
above-shoulder work. Our indicators show that the biomechanical loads are higher in
women compared to men while working above shoulder, which is critical for the deve-
lopment of shoulder injury [401]. It would therefore be necessary to adapt workload in
women working in such position. Beyond sex-related differences, we defend an ergono-
mic practise based on a process tailored to each worker and based on multidisciplinary
scientific works.
4.1.5. Appendix
4.1.5.1. Appendix 1. Custom Wu shoulder model
Arm muscles
Two lines of action for the biceps brachii, and the long head of the triceps brachii were




We modified the wrapping objects to avoid sudden changes in muscle trajectories,
lighten the model and duplicate objects to prevent using a single object for several muscles.
Wrapping object dimensions were modified as needed while preserving the muscles lengths.
The active quadrants of the wrapping objects have been identified to reduce singular
points. Ellipsoidal objects have been reduced to a minimum, and replaced by cylindri-
cal objects. This change should reduce the computation time, without influencing the
trajectories for our range of motion.
Muscle lengths
We modified the normalized muscle lengths to maintain them within a physiological
range [0.5; 1.5]. We analysed muscle lengths during high amplitude trials for all partici-
pants to identify muscles with low (generation of minimal effort) or high (high passive
force) lengths. The normalized lengths of these muscles have been modified by changing
the optimal fibre lengths and/or changing the dimensions of the wrapping objects. The
modifications were made, while respecting the initial values of the lever arms of each
muscle with respect to each degree of freedom. The modified muscles are the anterior
serratus anterior, the rhomboid and the pectoralis minor.
Muscle abbreviations
4.1.5.2. Appendix 2. Box-thorax distance and hip displacement
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Tableau 7. Muscle abbreviations used in the Wu et al. [435] shoulder model.
Abbreviation Muscle
BICB Biceps brachii short head








PECM1 Pectoralis major superior
PECM2 Pectoralis major medial
PECM3 Pectoralis major inferior
PMN Pectoralis minor
RMJ1 Rhomboid major superior
RMJ2 Rhomboid major inferior
RMN Rhomboid minor
SBCL Subclavius
SRA1 Serratus anterior anterior
SRA2 Serratus anterior medial







TRP2 Middle trapezius superior
TRP3 Middle trapezius inferior
TRP4 Lower trapezius
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Fig. 53. Mean (lines) and 95% confidence interval (areas) of the box-thorax distance ex-
pressed in percentage of the participant’s height by sex (women in red and men in blue)
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Fig. 54. Mean (lines) and 95% confidence interval (areas) of the hip vertical displacement
distance expressed in percentage of the participant’s height by sex (women in red and




Développement d’un logiciel libre d’analyse biomécanique
5.1. Article n.o5
Ce cinquième et dernier article introduit pyomeca, notre logiciel libre d’analyse biomé-
canique. Il a été coécrit par Romain Martinez, Benjamin Michaud et Mickaël Begon. Ro-
main Martinez a développé le code source du logiciel, avec les commentaires de Benjamin
Michaud. Romain Martinez a développé l’intégralité de la documentation, des exemples
et des tutoriels. Romain Martinez a écrit l’article, guidé par les conseils, remarques et
ajustements de tous les co-auteurs.
Pyomeca: An Open-Source Framework for Biomechanical
Analysis
Romain Martinez, Benjamin Michaud and Mickael Begon,
5.1.1. Statement of Need
Biomechanics is defined as the study of the structure and function of biological sys-
tems by means of the methods of mechanics [172]. While musculoskeletal biomechanics
branches into several subfields, the data used are remarkably similar. The processing,
analysis and visualization of these data could therefore be unified in a software package.
Most biomechanical data characterizing human and animal movement appear as tem-
poral waveforms representing specific measures such as muscle activity or joint angles.
These data are typically multidimensional arrays structured around labels with arbitrary
metadata (Figure 55). Existing software solutions share some limitations. Some of them
are proprietary [102] or based on closed-source programming language [117, 291]. Others
do not leverage labels and metadata [421, 161, 411]. pyomeca is a Python package designed
to address these limitations. It provides basic operations useful in the daily workflow of
a biomechanical researcher such as reading, writing, filtering and plotting, but also more
advanced biomechanical routines geared towards rigid body mechanics and signal pro-
cessing. By offering a single, efficient and flexible implementation, pyomeca standardizes
these procedures, freeing up valuable research time, thereby allowing researchers to focus
on the scientific research questions at hand.
Article accepted in The Journal of Open Source Software
Received: 03 July 2020
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Fig. 55. An example of musculoskeletal biomechanical data with skin marker positions.
These data are inherently multidimensional and structured around labels. Metadata are
also needed to inform about important features of the experiment.
5.1.2. Summary
As a Python library, pyomeca enables extraction, processing and visualization of bio-
mechanical data for use in research and education. It is motivated by the need for simpler
tools and more reproducible workflows allowing practitioners to focus on their specific
interests and leaving pyomeca to handle the computational details for them. pyomeca
builds on the core scientific Python packages, in particular numpy [421], scipy [411],
matplotlib [191] and xarray [188]. By providing labeled querying and computation, ef-
ficient algorithms and persistent metadata, the integration of xarray facilitates usability,
which seems to be relevant in a context where scientists do not always receive exten-
sive training in programming. xarray is designed as a general-purpose library and tries
to avoid including domain specific functionalities — but inevitably, the need for more
domain specific logic arises. pyomeca provides a biomechanics layer that supports specia-
lized file formats (c3d, mat, trc, sto, mot, csv and xlsx) and implements signal processing
and matrix manipulation routines commonly used in musculoskeletal biomechanics. We
believe pyomeca is a solid foundation for more advanced research implementations and
could, in the future, provide functions for processing and extracting meaningful clinical
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outputs from the raw data. pyomeca was written with the Unix philosophy in mind, that
is to design each program to do one thing well and expect the output of every program
to become the input to another, as yet unknown, program. As such, it is written in a
modular, object-oriented way — which makes it extensible and easy to develop — and it
interacts well with other projects under the pyomeca umbrella, namely ezc3d, pyosim or
bioviz. pyomeca follows software best practices by being fully tested, linted and type an-
notated — ensuring that the package is easily distributable and modifiable. In addition to
the static documentation and API reference, pyomeca includes a set of Jupyter Notebooks
with examples. These notebooks can be read and executed by anyone with only a web
browser through binder.
5.1.3. Features
pyomeca inherits from the xarray feature set, which includes label-based indexing,
arithmetic, aggregation and alignment, resampling and rolling window operations, plot-
ting, missing data handling and out-of-core computation. In addition, pyomeca has four
data structures built upon xarray. Each structure is associated with a specific biomecha-
nical data type:
• Angles: joint angles,
• Rototrans: rototranslation matrix,
• Analogs: generic signals such as EMG and force signals or any other analog signals,
• Markers: skin markers positions.
While there are technically dozens of functions implemented in pyomeca, one can ge-
nerally group them into two distinct categories: object creation and data processing.
5.1.3.1. Object Creation
The starting point for working with pyomeca is to create an object with one of the
specific methods associated with the different classes available. pyomeca offers several
ways to create these objects: by directly specifying the data, by sampling random data





























Fig. 56. pyomeca offers several ways to create specialized data structures: from scratch
(orange), from random data (red), from other data structures (blue) or from files (green).
5.1.3.2. Data Processing
pyomeca’s main functionality is to offer dedicated biomechanical routines. These fea-
tures can be broadly grouped into different categories: filtering, signal processing, nor-
malization, matrix manipulation and file output functions (Figure 57).
5.1.3.3. A Biomechanical Example: Electromyographic Pipeline
pyomeca has documented examples for different biomechanical tasks such as getting
Euler angles from a rototranslation matrix, creating a system of axes from skin markers
positions or setting a rotation or a translation. Another typical task concerns EMG data
processing. Using pyomeca, one can easily extract (Figure 58), process (Figure 59) and


























Fig. 57. pyomeca data processing capabilities are available through the meca
DataArrayAccessor (e.g. array.meca) that allow implementing domain specific
methods on xarray data objects. These methods can be categorized into filters (orange),
signal processing (red), normalization (blue), matrix manipulation (green) and file output
(purple) routines.
1 from pyomeca import Analogs
2
3 emg = Analogs.from_c3d("data.c3d")
4 emg.plot(x="time", hue="channel")
Fig. 58. Biomechanical data are often stored in the c3d binary file format. Thanks to the
ezc3d library, pyomeca can easily read these files and visualize them with the matplotlib
interface provided by xarray.
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1 emg_processed = (
2 emg.meca.band_pass(order=2, cutoff =[10, 425])
3 .meca.center ()
4 .meca.abs()
5 .meca.low_pass(order=4, cutoff =5)
6 .meca.normalize ()
7 )
8 emg_processed.plot(x="time", col="channel", col_wrap =3)
Fig. 59. EMG data analysis consists of a series of signal processing steps that can be carried
out by pyomeca in a clear and modular way.
1 import matplotlib.pyplot as plt
2
3 _, axes = plt.subplots(ncols =2)
4
5 emg_processed.mean("channel").plot(ax=axes [0])
6 emg_processed.plot.hist(ax=axes[1], bins =50)
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Fig. 60. It is straightforward to represent the average profile of the EMG signal (left) or
the distribution of EMG activations (right) thanks to xarray.
1 emg_dataframe = emg_processed.meca.to_wide_dataframe ()
2 emg_dataframe.plot.box(showfliers=False)
Fig. 61. pyomeca offers a method to convert the data structure into a pandas data-
frame [264]. This allows users to further extend the plot possibilities using the visuali-
zation built into pandas itself, such as boxplot.
1 emg_dataframe.corr().style.background_gradient ()
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Fig. 62. By using a pandas dataframe, users also benefit from its broad range of IO tools
and statistical methods, such as computing the correlation matrix between the different
muscles.
5.1.4. Research Projects Using pyomeca
You can find an up-to-date list of research projects using pyomeca on the static docu-
mentation.
5.1.5. Acknowledgements
pyomeca is an open-source project created and supported by the Simulation and Mo-
vement Modeling (S2M) lab located in Montreal. We thank the contributors that helped
build pyomeca. You can find an up-to-date list of contributors on GitHub. We also would
like to extend thanks to the contributors of the libraries used to build pyomeca — particu-





L’objectif général de cette thèse était d’améliorer l’évaluation et la différenciation des tech-
niques de manutention du membre supérieur. À cet effet, les travaux effectués avaient
pour buts de développer des outils biomécaniques et logiciels, et de les appliquer pour
décrire des différences entre des populations de manutentionnaires à risque de blessure
du membre supérieur. Trois objectifs spécifiques ont été formulés.
Le premier objectif consistait à développer des indices cinématiques, EMG et musculo-
squelettiques synthétiques pour évaluer et différencier des techniques de manutention
du membre supérieur. Nous avons d’abord tenté d’appliquer une méthode innovante
de calcul du rythme scapulo-huméral 3D à une tâche de manutention dans l’Article 1.
Malheureusement, des instabilités numériques rendent l’application de cette méthode
limitée. Nous nous sommes inspirés de cette technique dans l’Article 2 pour dévelop-
per un nouvel indicateur cinématique permettant d’estimer la contribution de différents
groupes d’articulation à l’élévation d’un objet. Nous avons ensuite introduit des indica-
teurs EMG dans l’Article 3 avec le Muscle Focus, un indicateur de co-contraction muscu-
laire, et d’autres variables synthétiques comme la somme des activations EMG. Ces diffé-
rentes variables EMG ont été calculées à partir d’électrodes de surfaces, mais également à
partir d’électrodes intramusculaires pour inclure les muscles de la coiffe des rotateurs qui
ont un rôle important dans la stabilisation du membre supérieur. Enfin, nous avons pré-
senté des indicateurs musculo-squelettiques dans l’Article 4, avec la somme des activa-
tions et des forces musculaires obtenues par une optimisation statique, ainsi que le temps
relatif passé au-delà d’un ratio cisaillement-compression de dislocation à l’articulation
glénohumérale. Ces différents indicateurs peuvent être utilisés pour évaluer une tâche
ou une technique de travail particulière et estimer les contraintes musculo-squelettiques
sous-jacentes.
Le deuxième objectif consistait à développer un logiciel libre d’analyse biomécanique
qui supporte des tâches de base utiles dans le quotidien d’un chercheur en biomécanique,
mais aussi des routines biomécaniques plus avancées axées sur la mécanique du corps ri-
gide et le traitement de signal. Pour cela nous avons développé et présenté pyomeca dans
l’Article 5. pyomeca est une librairie Python qui, en plus de proposer des fonctionnalités
biomécaniques, supporte les labels, les métadonnées et le calcul parallèle. C’est une so-
lution documentée, distribuable, testée et versionnée, qui est mise à la disposition de la
communauté pour répondre à des besoins de recherches variés.
Enfin, le troisième objectif consistait à utiliser les indices biomécaniques du premier
objectif et le logiciel du deuxième objectif pour décrire les différences biomécaniques du
membre supérieur entre des femmes et des hommes manutentionnaires. Les résultats
de l’Article 2 soulignent des différences cinématiques entre des hommes et des femmes
qui soulèvent une boîte de 6 et 12 kg du niveau des hanches vers le niveau des yeux.
Notre indicateur cinématique montre une contribution glénohumérale plus élevée chez
les femmes qui soulèvent une boîte de 6 kg comparativement à des hommes à 6 ou 12 kg.
Pour la même tâche, nos indicateurs EMG issus de l’Article 2 montrent des activations
EMG plus élevées chez les femmes comparativement aux hommes, tandis que les niveaux
de co-contraction sont similaires entre les deux populations. Finalement, les indicateurs
musculo-squelettiques présentés dans l’Article 4 montrent des activations et des forces
musculaires plus élevées chez les femmes. Les différences rapportées dans ces trois ar-
ticles apparaissent toutes lorsque la boîte est au-delà du niveau des épaules — une posi-
tion qui a été identifiée comme particulièrement nuisible à la santé de l’épaule.
Dans cette discussion, nous tenterons de faire les liens entre les différentes études de
la thèse et nous présenterons un second regard sur la portée des résultats et leurs limites.
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Nous commencerons par discuter des indicateurs synthétiques, de leur utilité et de leurs
limites (section 6.1). Puis, nous décrirons les caractéristiques qui démarquent notre logi-
ciel de biomécanique des solutions existantes, en évoquant des pistes de réflexion pour
le futur (section 6.2). Nous discuterons ensuite des différences entre les femmes et les
hommes misent en évidence par nos indicateurs synthétiques, de leur origine et de leur
interaction (section 6.3). Nous achèverons cette discussion en résumant la pertinence er-
gonomique des innovations et des résultats issue de cette thèse (6.4).
6.1. Développement d’indicateurs biomécaniques en manutention
En réponse à notre premier objectif, cette section porte sur trois groupes d’indicateurs
que nous avons introduits dans cette thèse : un indicateur cinématique (sous-section 6.1.1),
des indicateurs EMG (sous-section 6.1.2) et des indicateurs musculo-squelettiques (sous-
section 6.1.3).
6.1.1. Indicateur cinématique
Notre première étude (Article 1) était un chapitre de livre dans lequel nous avons
exposé les limites et les applications associées avec l’analyse du mouvement et la modé-
lisation de l’épaule en biomécanique. Cette étude est pertinente dans le cadre de cette
thèse pour deux raisons. D’abord parce qu’elle décrit efficacement les principales li-
mites des analyses cinématiques, EMG et musculo-squelettiques du membre supérieur
que nous avons réalisé dans cette thèse ; mais surtout parce que nous avons invalidé le
rythme scapulo-huméral comme un indicateur cinématique pour évaluer une tâche de
manutention. Introduit par Codman [86] en 1934, le rythme scapulo-huméral quantifie
la coordination des articulations de l’épaule pendant une élévation du bras. À titre de
référence, la contribution des articulations sterno-claviculaire et acromio-claviculaire re-
présente un tiers de l’élévation du bras chez des sujets sains, tandis que les deux tiers
restants proviennent de l’articulation glénohumérale, ce qui représente donc un rapport
de 2:1 [195]. Un rythme scapulo-huméral atypique est généralement associé à un trouble
musculo-squelettique, qu’il y ait ou non des douleurs. Cet indicateur est souvent utilisé
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dans un contexte clinique car seul un goniomètre manuel est nécessaire pour mesurer les
angles scapulaires et huméraux dans le plan d’élévation du bras, en utilisant la verticale,
l’épine de la scapula et l’axe longitudinal de l’humérus. En revanche, cette méthode de
mesure ne tient pas compte de tous les degrés de liberté et néglige donc certaines rota-
tions qui contribuent à l’élévation du bras. Ceci est d’autant plus problématique dans une
tâche dynamique complexe comme un geste de manutention. Pour cette raison, Robert-
Lachaine et al. [346] ont développé une nouvelle technique qui tire profit de la capture
du mouvement 3D pour inclure tous les degrés de liberté des articulations de l’épaule.
En remettant itérativement les articulations dans leur orientation de référence, cette tech-
nique calcule la contribution de chaque articulation de l’épaule à l’angle thoraco-huméral.
Les auteurs ont comparé la contribution des articulations obtenue avec la méthode stan-
dard et la méthode 3D, et ont observé une surestimation systématique de la contribution
glénohumérale avec la méthode standard. Bien qu’elle permette une meilleure évalua-
tion fonctionnelle de l’épaule, cette méthode n’a jamais été appliquée aux mouvements
de manutention. Pour cette raison, nous avons implémenté et appliqué cette méthode
dans l’Article 1 pour estimer le rythme scapulo-huméral lors d’un geste de manutention.
Cette tentative s’avéra infructueuse à cause d’une contribution des articulations acromio-
claviculaire et sterno-claviculaire quasi nulle en début de mouvement. Comme le rythme
scapulo-huméral est calculé à partir d’un ratio glénohuméralesterno-claviculaire+acromio-claviculaire et que le
dénominateur tend vers zéro, nous avons obtenu de nombreuses instabilités numériques
qui rendent l’utilisation du rythme scapulo-humérale limitée lors d’une tâche de manu-
tention. Ainsi, bien que cette méthode s’avère prometteuse, elle n’est pas adaptée pour
une tâche de manutention.
Dans notre deuxième étude (Article 2), nous nous sommes inspirés de la méthode
du rythme scapulo-huméral 3D introduite par Robert-Lachaine et al. [346] pour déve-
lopper un nouvel indicateur cinématique. Comme décrit précédemment, la méthode
du rythme scapulo-huméral 3D se base sur la contribution des articulations à l’angle
thoraco-huméral. Il est possible d’étendre cette méthode pour calculer la contribution
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des articulations à l’élévation d’un objet. Cette variable est pertinente pour des tâches
de manutention car elle permet d’évaluer la proportion de la hauteur de la boîte atteinte
par chaque articulation, et peut donc servir à identifier des techniques de manutention
problématiques, ou plus généralement d’évaluer les fonctions articulaires. La technique
de travail est un facteur important lors d’une intervention ergonomique car elle est facile-
ment modifiable et elle a un effet direct sur les contraintes musculo-squelettiques, et donc
le risque de blessure [207]. Bien que nous ayons déjà détaillé l’algorithme dans l’Article
2, nous estimons que la Figure 63 permet une meilleure compréhension de cet indicateur
cinématique. Dans cette dernière, nous pouvons observer le modèle cinématique d’un
participant en fin de mouvement. La hauteur de la boîte initiale (H1) est soustraite à la
hauteur de la boîte après avoir réinitialisé les articulations du poignet et du coude à leur
orientation de référence (H2). Pour réinitialiser les articulations, il suffit de fixer les coor-
données généralisées à zéro puis de recalculer la hauteur de la boîte avec une cinématique
directe. La différence entre les deux courbes (H1 −H2) correspond alors à la contribution
du coude et du poignet à la hauteur de la boîte (H|WR/EL). Si cette valeur atteint 10% au
temps ti par exemple, cela signifie que le coude et le poignet contribuent à 10% de la hau-
teur de la boîte à cet instant. Ce processus est répété pour chaque groupe d’articulations
désiré et pour chaque instant du mouvement d’intérêt. À l’issue de ce processus, nous
obtenons quatre vecteurs temporels : la contribution du poignet/coude, la contribution
glénohumérale, la contribution de l’articulation scapulo-thoracique/acromio-claviculaire
et la contribution du tronc/pelvis au court du temps.
Bien que l’utilisation de la contribution des articulations comme indicateur cinéma-
tique peut s’avérer utile dans un contexte ergonomique, nous avons identifié quelques
limites associées avec cette méthode. C’est d’abord une méthode qui est basée sur les
angles articulaires obtenus à partir de l’optimisation cinématique multicorps (décrite dans
la section 1.2.1). Pour cette raison, elle hérite des limites associées avec les analyses ciné-
matiques du membre supérieur. Celles-ci ont été résumées dans l’Article 1. Première-






Reset GHReset WR/EL Reset SC/AC Reset TR/PE
H|WR/EL = H1 - H2 H|GH = H2 - H3 H|SC/AC = H3 - H4 H|TR/PE = H4 - H5
Fig. 63. Illustration du calcul de la contribution des articulations à la hauteur de la boîte
à un instant ti (H|WR/EL). La hauteur de la boîte initiale (H1) est soustraite à la hauteur de
la boîte après avoir réinitialisé les articulations du poignet et du coude (H2) pour obtenir
la contribution de ces articulations à la hauteur de la boîte à l’instant ti. Le processus est
répété pour les autres articulations.
encore complètement établie [52, 284] et un mélange des méthodes anatomique (articula-
tions sterno-claviculaire [434, 405] et acromio-claviculaire [400]), prédictive (articulation
glénohumérale [338]) et fonctionnelle (poignet, coude et pelvis [127, 128]) est actuelle-
ment recommandé [276]. Deuxièmement, les artéfacts de tissus du membre supérieur
atteignent parfois 10 cm, ce qui peut occasionner des erreurs cinématiques [37, 66]. Bien
que les algorithmes cinématiques multicorps qui prennent en compte les contraintes ar-
ticulaires réduisent l’effet des artéfacts de tissus mous [25, 124], des erreurs de 3 à 15
degrés sont généralement attendues pour les articulations sterno-claviculaire, acromio-
claviculaire et glénohumérale [69, 123, 293]. La cinématique de l’épaule représente donc
encore un défi scientifique et nécessite davantage d’études. La complexité de l’épaule
peut expliquer que, malgré le fait qu’une standardisation couvrant l’ensemble du pro-
cessus cinématique a été proposée par International Society of Biomechanics [434], celle-ci
n’est pas encore entièrement acceptée et adoptée par la communauté. Ainsi, passer des
positions de marqueurs cutanés aux angles articulaires est un processus complexe pour
le membre supérieur, ce qui peut rendre l’utilisation de notre indicateur cinématique dif-
ficile dans un contexte ergonomique. Dans l’Article 2, nous avons choisi de combiner
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la contribution de plusieurs articulations en même temps, comme le poignet et le coude
ou le tronc et le pelvis. Le fait de pouvoir combiner plusieurs degrés de liberté facilite
l’interprétation mais peut rendre difficile l’identification de la contribution d’un degré
de liberté spécifique. L’utilisateur est en revanche libre de grouper les articulations qu’il
désire ou de considérer chaque degré de liberté individuellement. Enfin, il convient de
noter que cet indicateur cinématique évalue seulement la technique de manutention, et
qu’il n’est donc pas autosuffisant pour évaluer une tâche de travail. Une évaluation plus
complète utilisera également les variables EMG et musculo-squelettiques que nous intro-
duirons dans les prochaines sous-sections.
En conclusion, bien qu’il soit influencé par les limitations associées avec l’estimation
de la cinématique du membre supérieur, la contribution des articulations à la hauteur de
la boîte est un indicateur cinématique utile pour identifier des techniques de manutention
problématiques et plus généralement les fonctions articulaires.
6.1.2. Indicateurs EMG
Dans notre troisième étude (Article 3), nous avons appliqué deux indicateurs EMG
à notre tâche de manutention : la somme des activations EMG et le Muscle Focus. La
somme des activations EMG, comme son nom l’indique, est une variable qui correspond
à la somme des activations EMG de chaque muscle pour chaque instant. Cette variable
donne une idée de la quantité d’activation musculaire totale requise pour effectuer le
mouvement d’intérêt. Le Muscle Focus, quant à lui, est un indice de co-contraction déve-
loppé par Yao et al. [438]. Il est basé sur la cinématique et les enregistrements EMG, ainsi
que sur les bras de levier musculaires qui proviennent d’un modèle musculo-squelettique.
Plutôt que de calculer la co-contraction entre des paires agonistes-antagonistes identifiées
arbitrairement, le Muscle Focus prend en compte l’orientation de chaque muscle à chaque
instant. Il est donc particulièrement adapté pour estimer la co-contraction produite par un
ensemble de muscle autour d’une articulation complexe comme l’articulation glénohu-
mérale. Le Muscle Focus donne une valeur comprise entre 0 pour une forte co-contraction
(les muscles sont activés de la même manière) et 1 pour une faible co-contraction (seuls
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les muscles agonistes sont activés) pour chaque instant (Figure 64). Ces deux indicateurs
sont pertinents dans un contexte ergonomique car l’augmentation de l’activité musculaire
est corrélée avec une plus grande contrainte mécanique relative [441] et la co-contraction















Fig. 64. Muscle Focus pour les 32 participants de l’Article 3 qui ont réalisé la tâche de
manutention. Un Muscle Focus qui tend vers 0 indique une forte co-contraction, tandis
qu’un Muscle Focus qui tend vers 1 indique une faible co-contraction. Nous pouvons
observer une faible variabilité pour l’ensemble des participants.
Bien que l’utilisation de la somme des activations EMG et du Muscle Focus peut s’avérer
utile dans un contexte ergonomique, nous avons identifié quelques limites associées avec
ces méthodes. Ce sont d’abord des méthodes qui sont basées sur les enregistrements EMG.
L’EMG a l’avantage d’être un signal physiologique qui est généralement fiable ; mais il né-
cessite un protocole expérimental lourd pour enregistrer l’activité des muscles de l’épaule
(une heure dans notre cas, soit 30% du temps expérimental total). L’épaule comprend
plusieurs muscles profonds (muscles infra-épineux, supra-épineux et sous-scapulaire)
qui jouent un rôle central dans la stabilité de l’articulation glénohumérale [38] et dont
l’activité ne peut être mesurée qu’avec des électrodes intramusculaires [339]. L’installa-
tion d’électrodes intramusculaires est cependant une procédure qui nécessite du temps,
des compétences expérimentales, de l’équipement stérile et qui peut être douloureuse.
Pour s’assurer que les stratégies motrices ne sont pas perturbées, plusieurs mouvements
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d’échauffement doivent être réalisés et l’expérimentation doit débuter seulement si le par-
ticipant ne ressent pas de douleur. De plus, la procédure n’est parfois pas acceptable
pour des participants ayant la phobie des aiguilles (5% des participants dans notre échan-
tillon). L’épaule comprend de nombreux muscles et nécessite donc de nombreux tests
isométriques si l’expérimentateur désire normaliser le signal EMG. Les combinaisons op-
timales de tests isométriques publiées par Dal Maso et al. [101] nécessitent 12 tests pour
12 muscles, soit environ 30 minutes (16% du temps expérimental total dans notre cas).
Les autres limites que nous avons identifiées sont directement associées avec les indica-
teurs EMG. La somme des activations EMG représente une agrégation de muscles, et il
n’est donc pas possible de connaître l’action de muscle isolé. Pour éviter cet inconvé-
nient, nous avons séparé les muscles en plusieurs groupes dans l’Article 3 (muscles uni-
articulaires et muscles bi-articulaires). De plus, comme la somme des activations EMG
représente une agrégation de muscles, elle n’est utile que pour comparer plusieurs condi-
tions ou plusieurs groupes. En ce qui concerne le Muscle Focus, nous avons obtenu très
peu de variabilité inter-participant lorsque nous avons appliqué cet indicateur pour les
32 participants de l’Article 3 (Figure 64). Comme peu d’études ont utilisé le Muscle Fo-
cus pour documenter les différences de co-contraction musculaire entre des groupes de
participants ou des tâches motrices [438, 439, 35], il est encore difficile d’interpréter la
sensibilité de cette variable. Yao et al. [438, 439] ont observé un Muscle Focus plus faible
chez des patients victimes d’accident vasculaire cérébral comparativement à un groupe
contrôle lors d’une abduction de l’épaule et une flexion du coude. Blache et al. [35] ont
montré une tendance à la diminution du Muscle Focus lorsque des participants soulèvent
une boîte au niveau des yeux comparativement au niveau des épaules. Ces trois études
montrent néanmoins que le Muscle Focus a une certaine sensibilité.
En conclusion, bien qu’ils nécessitent l’utilisation d’électrodes intramusculaires, la
somme des activations EMG et le Muscle Focus sont deux indicateurs EMG pertinents pour
évaluer et différencier des techniques de manutention.
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6.1.3. Indicateurs musculo-squelettiques
Dans notre quatrième étude (Article 4), nous avons introduit plusieurs indicateurs
musculo-squelettiques : la somme des activations et des forces musculaires obtenues par
optimisation statique et le temps relatif passé au-delà d’un ratio cisaillement-compression
de dislocation à l’articulation glénohumérale. Comme nous l’avons fait pour l’EMG, la
somme des activations et des forces musculaires est calculée pour chaque muscle et pour
chaque instant du mouvement. Ces deux variables donnent une idée de la quantité d’ac-
tivation musculaire totale et des contraintes musculaires sous-jacentes pour effectuer le
mouvement d’intérêt. Le temps relatif passé au-delà d’un ratio cisaillement-compression
de dislocation à l’articulation glénohumérale, quant à lui, est basé sur les forces de ré-
actions à l’articulation glénohumérale. Cet indicateur est pertinent dans un contexte er-
gonomique car un ratio élevé entre les forces de cisaillement et compression impose des
contraintes élevées aux muscles stabilisateurs et augmente ainsi le risque de blessure.
L’utilisation de modèle musculo-squelettique est essentielle dans l’exploration des mé-
canismes de blessures professionnelles à l’épaule car elle permet d’estimer des charges
internes qui seraient difficiles à mesurer in vivo. Bien que l’utilisation de la somme des
activations et des forces musculaires ainsi que du temps passé avec un risque de disloca-
tion de l’humérus peut s’avérer utile dans un contexte ergonomique, nous avons identi-
fié quelques limites associées avec ces méthodes. Les indicateurs musculo-squelettiques
présentés dans cette sous-section nécessitent des données cinématiques du membre su-
périeur et partagent donc les limites évoquées pour notre indicateur cinématique. Il est
aussi nécessaire de mesurer les efforts externes appliqués au membre supérieur au moyen
d’un capteur de force. Ces derniers ne peuvent pas être mesurés avec une plateforme de
force et il est donc nécessaire de concevoir une boîte de manutention sur mesure avec
un capteur de forces intégré. En plus de nécessiter de l’équipement sophistiqué, l’uti-
lisation d’un modèle musculo-squelettique requiert souvent de nombreuses étapes de
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personnalisation du modèle. Il n’existe pas de modèle standard — universellement ac-
cepté — pour le membre supérieur et le choix d’un modèle spécifique dépend du mouve-
ment et des variables d’intérêt. Le modèle Stanford VA Upper Limb [185], par exemple, ne
peut pas être utilisé pour étudier un geste de manutention car il est basé sur un rythme
scapulo-huméral générique qui détermine les angles articulaires des articulations sterno-
claviculaire, acromio-claviculaire et glénohumérale en fonction de l’orientation du bras.
Il n’est donc pas possible de reproduire le haussement d’épaules que nous avons pu
observer lors de notre tâche de manutention. Pour modéliser la tâche de manutention,
nous avons choisi d’utiliser le Wu Shoulder Model [435]. Bien qu’il soit déjà relativement
complexe, ce modèle a été seulement validé pour des mouvements simples. Par consé-
quent, nous avons dû intégrer plusieurs modifications pour nous assurer que le modèle
soit valide pour notre mouvement d’intérêt. Ces modifications sont résumées dans l’ap-
pendice 1 de l’Article 4 et concernent principalement les lignes d’action, les objets de
contournement et les longueurs musculaires. Une dernière limite que nous devons abor-
der concerne l’optimisation statique. Dans celle-ci, les forces internes des structures ac-
tives (muscles) et passives (ligaments et contact osseux) sont souvent distribuées selon
un principe de moindre activation, de sorte que la somme des moments des forces in-
ternes est égale au moment articulaire calculé par dynamique inverse [95]. Ce processus
néglige cependant les co-contractions [167, 174] qui ne sont pas dynamiquement néces-
saires. Des articles récents ont proposé des techniques d’estimation des forces internes
par des méthodes de suivi de marqueurs et d’EMG [26, 27, 283]. Bien que ces approches
soient prometteuses, elles sont basées sur des modèles simplifiés, des données simulées,
et nécessitent des temps de calcul extrêmement longs. Elles n’ont donc pas encore la
maturité nécessaire pour des applications complexes comme celles que nous souhaitons
investiguer dans cette thèse. Même si la co-contraction est négligée, Quental et al. [337]
ont observé des activations musculaires similaires à l’EMG mesuré lors d’une flexion et
d’une abduction du bras, à vide et avec 2 kg. Blache et al. [36] ont cependant rapporté de
grandes divergences, malgré l’ajout d’une contrainte de non-dislocation glénohumérale
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et la personnalisation des forces isométriques maximales. Dans notre cas, la somme des
activations musculaires obtenues par optimisation statique est similaire à la somme des
activations EMG présentée dans la sous-section précédente (Figure 65). Seule une diffé-
rence d’amplitude apparaît lors du premier pic (autour de 10% du mouvement). Celle-ci
peut être expliquée par le fait que la somme des activations EMG ne prend pas en compte
le biceps brachial alors que nous avons rapporté une flexion du coude à cet instant dans
l’Article 2.




Fig. 65. La somme des activations musculaires obtenues par optimisation statique
(rouge) et la somme des activations EMG (bleue) pour les participants de l’Article 3 et
l’Article 4 sont similaires. L’axe des ordonnées est volontairement dissimulé car les deux
méthodes couvrent un ensemble de muscles différents.
En conclusion, bien qu’ils soient complexes à implémenter, la somme des activations
et des forces musculaires ainsi que le temps passé avec un risque élevé de dislocation de
l’humérus sont trois indicateurs musculo-squelettiques pertinents pour évaluer et diffé-
rencier des techniques de manutention.
En conclusion de cette section, les trois groupes d’indicateurs synthétiques développés
dans le cadre de cette thèse sont pertinents pour évaluer et différencier des techniques
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de manutention du membre supérieur. L’indicateur cinématique permet d’identifier des
techniques de manutention problématiques et plus généralement les fonctions articu-
laires. Les indicateurs EMG permettent d’estimer la quantité d’activation musculaire to-
tale et la co-contraction musculaire. Enfin, les indicateurs musculo-squelettiques per-
mettent d’estimer les contraintes musculaires totales et les contraintes mécaniques appli-
quées à l’articulation glénohumérale. Utilisés ensemble, ces indicateurs nous ont permis
de dresser un portrait biomécanique complet de la tâche de manutention et permettraient
donc aux experts d’évaluer l’exposition aux risques de blessures ainsi que d’identifier des
techniques de travail plus sécuritaires.
6.2. Développement d’un logiciel libre d’analyse biomécanique
En réponse à notre second objectif, cette section porte sur le logiciel libre d’analyse
biomécanique que nous avons développé. Nous présenterons d’abord les caractéristiques
qui démarquent pyomeca des logiciels de biomécaniques existants (sous-section 6.2.1).
Puis, nous décrirons comment pyomeca s’intègre dans l’écosystème de logiciels de bio-
mécaniques en développement (sous-section 6.2.2). Enfin, nous aborderons les futurs
développements anticipés (sous-section 6.2.3).
6.2.1. Un logiciel biomécanique libre et convivial
Dans la section Logiciel libre d’analyse biomécanique de la revue de littérature (1.3),
nous avons identifié le besoin d’un nouveau logiciel d’analyse biomécanique. De ce be-
soin est né pyomeca, notre solution introduite dans l’Article 5. Dans cette sous-section,
nous présenterons les caractéristiques qui démarque pyomeca des logiciels de bioméca-
niques existants.
Tout d’abord, pyomeca est une solution gratuite et open-source. En permettant la visuali-
sation, la modification et la distribution du code source, une licence open-source encourage
l’échange scientifique, la transparence, la communication et la reproductibilité des projets
de recherche.
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pyomeca est également une solution conviviale. Cette convivialité est principalement
assurée par la librairie xarray [188], sur laquelle pyomeca est basée. En s’appuyant sur
xarray, pyomeca hérite de fonctionnalités particulièrement utiles en biomécanique, no-
tamment :
• des calculs basés sur des axes arbitraires (markers.mean(axis=2)), mais également
sur les labels (markers.mean(dim="time")) (documentation) ;
• la sélection basée sur l’axe, la position ou le label (documentation) ;
• des calculs vectorisés sur plusieurs dimensions ;
• le support intégré pour des visualisations basiques ;
• le suivi des métadonnées dans un dictionnaire Python (documentation) ;
• le support intégré pour le calcul parallèle avec Dask [349] ;
• l’utilisation du paradigme split-apply-combine [428].
Selon nous, le développement basé sur les labels proposé par xarray est plus descriptif et
explicite, ce qui permet une meilleure interprétation du code.
xarray est conçu comme une librairie à usage général et tente d’éviter d’inclure des
fonctionnalités spécifiques à un domaine scientifique. Mais inévitablement, le besoin de
fonctionnalités spécifiques apparaît. C’est pourquoi pyomeca et des dizaines d’autres pro-
jets scientifiques (liste) étendent xarray. pyomeca fournit une extension biomécanique qui
prend en charge de nombreux formats spécialisés (c3d, mat, sto, trc, mot, csv et xlsx),
propose des routines de traitement de signal (filtres, normalisation, détection de contrac-
tion ou détection de valeur aberrantes, par exemple) et de manipulation matricielle (cal-
cul d’angles d’Euler à partir d’une matrice de roto-translation ou création d’un système
d’axes, par exemple). Si certaines caractéristiques peuvent sembler basiques, elles res-
tent nécessaires et utiles dans le travail quotidien d’un chercheur en biomécanique. Nous
nous sommes rendu compte que les différents laboratoires ainsi que les développeurs ou
étudiants d’un même laboratoire perdent un temps de recherche précieux à rédiger les
fonctions qui permettent d’accomplir ces tâches. En offrant une implémentation unique,
suffisamment efficace et flexible, pyomeca standardise ces procédures.
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Enfin, pyomeca est une solution sûre car elle est documentée, distribuable, testée et
modifiable. Une documentation complète est disponible sur le site internet dédié pyo-
meca.github.io. Celle-ci contient des tutoriels couvrant la vue d’ensemble et les caracté-
ristiques de base de la librairie ainsi que plusieurs exemples et des références pour chaque
fonction et classe accessibles. Pour encourager l’essai, les tutoriels sont exécutables depuis
n’importe quel navigateur internet, sans configuration nécessaire, grâce à un serveur mis
à disposition. Des instructions claires indiquent comment installer pyomeca sur n’importe
quel ordinateur (Linux, OSX ou Windows). L’intégralité du code source est testé à chaque
modification et tous les dimanches sur des serveurs indépendants pour s’assurer que des
nouvelles modifications ou des mises à jour de librairies externes n’injectent pas des er-
reurs inattendues. Enfin, le code source est accessible et modifiable depuis GitHub. Un
guide de contribution est disponible dans la documentation pour stimuler les collabora-
tions (comme dans #110, par exemple).
En conclusion, pyomeca se démarque des logiciels biomécaniques existants parce que
c’est une solution libre, conviviale, spécialisée et sûre. À ce jour, pyomeca a été téléchargé
plus de 11,500 fois (source), cité dans plusieurs publications (liste) et utilisé dans plu-
sieurs laboratoires (Université de Montréal, Polytechnique Montréal, University of Wa-
shington, Reboot Motion, University of Melbourne, University of Geneva, Norwegian School of
Sport Sciences).
6.2.2. Vers un écosystème de logiciels biomécaniques
Nous avons développé pyomeca avec la philosophie de développement Unix [146]
à l’esprit. Celle-ci consiste à concevoir chaque programme informatique afin qu’il ac-
complisse une seule tâche — et qu’il le fasse bien —, et s’attendre à ce que les résultats
de chaque programme deviennent l’entrée d’un autre programme, encore inconnu. Par
conséquent, pyomeca est écrit de manière modulaire, ce qui facilite la maintenance, l’ex-
tensibilité et l’interaction avec d’autres projets sous l’égide de pyomeca (github.com/pyomeca),
comme ezc3d, pyosim ou bioviz (Figure 66). Par opposition à une architecture plus
monolithique — c’est-à-dire accès sur le développement d’un logiciel unique —, cette
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approche permet de faciliter la maintenance, de décomposer le travail entre des petites
équipes d’étudiants indépendantes et d’utiliser des technologies différentes (i.e., parfois
C++ et d’autres fois Python selon les besoins et les compétences). Prenons l’exemple de
notre librairie ezc3d. Celle-ci n’a qu’une seule et unique fonctionnalité : ouvrir et écrire
des fichiers c3d. Bien que cela semple basique, c’est un outil absolument nécessaire dans
le quotidien d’un laboratoire de biomécanique. D’autres librairies de manipulation de
fichiers c3d comme BTK [20] ont choisi d’intégrer d’autres modules tels que la détection
d’événements dans le cycle de marche (btkVerticalGroundReactionForceGaitEventDetector
) ou le calcul de la direction d’un angle (btkWrenchDirectionAngleFilter). Selon nous,
ces ajouts alourdissent la librairie et les exigences de maintenance, et devraient être pro-
posés dans une librairie séparée. Pour cette raison, plutôt que de développer un logiciel
de biomécanique unique et imposant, nous avons plusieurs petites librairies interdépen-
dantes (Figure 66) qui ciblent un public et des besoins différents. Ces projets sont les
suivants :
• pyomeca : librairie Python d’analyse biomécanique ;
• pyosim : interface Python pour OpenSim [112] ;
• ezc3d : librairie C++ pour la lecture, l’édition et l’écriture de fichiers c3d avec inter-
face en Python et Matlab ;
• 1d-verification : interface graphique Python pour la vérification de données
temporelles ;
• biorbd : extension biomécanique pour la librairie C++ de corps rigide RBDL [138] ;
• bioptim : librairie C++ de contrôle optimale ;
• bioviz : librairie Python pour la visualisation de modèle biorbd.
Cet écosystème de librairies a été utilisé pour réaliser l’ensemble des analyses présentées
dans cette thèse. Ces différents projets sont parfois à un stade de développement diffé-
rent. Alors que certains sont encore expérimentaux (bioviz, bioptim, 1d-verification







Fig. 66. Interdépendances des différents projets développés sous l’égide de pyomeca (gi-
thub.com/pyomeca).
En conclusion, la philosophie de développement de pyomeca a favorisé le développe-
ment de plusieurs librairies qui couvrent des besoins variés, allant de la simple écriture
de fichiers c3d jusqu’à la formulation de problème de contrôle optimal. Bien qu’elles
couvrent un large champ de possibilité, ces librairies convergent toutes vers l’objectif de
rendre le développement d’analyse biomécanique plus accessible, efficace et agréable.
6.2.3. Futurs développements
Bien que pyomeca est déjà une solution publiée et disponible, nous anticipons plu-
sieurs développements pour étendre les fonctionnalités et la prise en main de cette li-
brairie. Étant dans un laboratoire de recherche, le développement de nos solutions lo-
gicielles est d’abord orienté vers nos besoins de recherche, et nous souhaitons promou-
voir et partager ces solutions avec la communauté pour une utilisation en recherche et
en éducation. Nous pensons que pyomeca constitue actuellement une base solide pour
l’implémentation de variables biomécaniques, telles que les indicateurs présentés dans
la section précédente ou des variables cliniques associées à la marche par exemple. De
cette façon, pyomeca permettrait de traiter et d’extraire des variables cliniques pertinentes
à partir des données brutes. De nombreuses fonctionnalités sont encore nécessaires pour
la construction et l’utilisation de modèle cinématique, telles que l’implémentation d’al-
gorithmes pour déterminer les centres et les axes de rotation ou pour estimer les angles
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articulaires. Compte tenu de leur popularité, nous souhaitons aussi supporter les cen-
trales inertielles dans un futur rapproché. Alors que pyomeca est actuellement destiné à
des programmeurs, nous souhaiterions aussi inclure des cliniciens en développant des
interfaces graphiques, à l’image de biomechzoo par Dixon et al. [117]. Enfin, nous aime-
rions améliorer l’accessibilité des analyses biomécaniques par la formation de nouveaux
utilisateurs à pyomeca et à l’écosystème scientifique en proposant des séminaires et en
étoffant notre documentation.
En conclusion de cette section, le logiciel d’analyse biomécanique libre développé dans
le cadre de cette thèse se démarque des solutions existantes parce que c’est une solution
libre, conviviale, spécialisée et sûre. La philosophie de développement de ce logiciel a
stimulé la création de nombreuses librairies biomécaniques adressant des besoins variés.
Des pistes de développement sont continuellement à l’étude pour rendre ces solutions
logicielles utiles et performantes. L’écosystème de librairies biomécaniques actuellement
en développement pourrait contribuer à rendre l’analyse biomécanique plus accessible,
efficace et agréable.
6.3. Différences biomécaniques du membre supérieur selon le sexe pen-
dant une tâche de manutention
En réponse à notre troisième objectif, cette section porte sur les différences entre les
femmes et les hommes misent en évidence par les indicateurs synthétiques présentés dans
la section 6.1. Nous commencerons par une description générale de la tâche de manu-
tention (sous-section 6.3.1) qui nous permettra de mieux comprendre la biomécanique
de ce mouvement, en termes de technique, d’activations musculaires et de contraintes
musculo-squelettiques. Puis, nous tenterons d’expliquer les différences reliées au sexe,
en termes de force physique (sous-section 6.3.2) et de stabilisation du membre supérieur
(sous-section 6.3.3). Nous achèverons cette section en énonçant quelques limites et pers-
pectives (sous-section 6.3.4).
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6.3.1. Description générale de la tâche de manutention
Nous avons utilisé la même tâche de manutention dans les quatre premières études
de cette thèse. Celle-ci consistait à soulever une boîte de manutention de 6 et 12 kg entre
le niveau des hanches et le niveau des yeux. Les participants utilisaient une technique de
manutention différente selon la phase du mouvement, avec une plus grande contribution
des articulations distales (poignet et coude) pendant la première moitié du mouvement
pour rapprocher la boîte du tronc tandis que les articulations proximales (articulations
pelvo-thoracique, sterno-claviculaire, mais surtout l’articulation glénohumérale) contri-
buaient davantage lors de l’élévation du bras pendant la deuxième moitié du mouve-
ment. En conséquence de cette stratégie cinématique, nous avons observé deux pics dis-
tincts d’activation EMG, d’activations musculaires et de forces musculaires. Ces deux pics
apparaissent lorsque la boîte est la plus éloignée du tronc, ce que conduit à un bras de le-
vier plus long qui diminue l’efficacité mécanique de la contraction musculaire. Le second
pic atteint une amplitude plus élevée que le premier, probablement en raison d’un bras
de levier musculaire plus long qui nécessite une activation musculaire plus importante
pour stabiliser le membre supérieur, mais également pour contrôler le dépôt de la boîte.
Cette augmentation des activations musculaires et des contraintes musculo-squelettiques
avec la hauteur de la boîte augmente probablement le risque de blessure au membre su-
périeur [36, 35]. En accord avec de nombreuses études (voir van der Molen et al. [401]
pour une revue), ces résultats confirment que le travail au-dessus des épaules constitue
un risque de blessure et devrait être évité.
En accord avec d’autres études, les principaux muscles moteurs en termes d’activa-
tion musculaire et de contraintes musculo-squelettiques étaient le deltoïde antérieur, le
deltoïde médial et le trapèze supérieur [38, 36, 2, 132, 175]. En ce qui concerne les muscles
de la coiffe des rotateurs, l’infra-épineux était le plus activé et le sous-scapulaire le moins.
Ces résultats sont opposés à d’autres études musculo-squelettiques basées sur l’optimi-
sation statique [35, 38]. L’intensité des activations peut avoir été influencée par le choix
de fonction objective, les paramètres musculaires ou la cinématique articulaire [47]. De
191
plus, la co-contraction importante que nous avons observée pendant la totalité du mou-
vement est difficilement reproductible par l’optimisation statique [153, 205], et pourrait
donc expliquer de telles différences.
Comme attendu, l’augmentation de la masse de la boîte de 6 à 12 kg a entraîné une
augmentation de l’activation de tous les muscles de l’épaule ainsi que des contraintes
musculo-squelettiques plus importantes. En effet, une boîte plus lourde requiert plus
de force musculaire malgré une cinématique musculaire identique (longueur, vitesse et
bras de levier). Cette augmentation était plus importante pour les muscles moteurs (del-
toïdes antérieur et médial, pectoral majeur et biceps), que pour les muscles stabilisateurs
(muscles de la coiffe des rotateurs) ou antagonistes (deltoïde postérieur, grand dorsal et
triceps). Ce résultat est en accord avec la littérature [36, 441] et suggère de soulever des
boîtes plus légères pour éviter les blessures du membre supérieur.
En conclusion, grâce aux indicateurs cinématiques, EMG et musculo-squelettiques dé-
veloppés dans le cadre de cette thèse, nous avons désormais une meilleure compréhen-
sion de l’interaction entre les stratégies cinématiques, les activations musculaires et les
contraintes musculo-squelettiques appliquées au membre supérieur (Figure 67). Nos ré-
sultats confirment que le travail au-dessus des épaules et que la manipulation de boîte
plus lourde constituent des risques de blessure du membre supérieur.
Cinématique
Martinez et al. (2019)
EMG
Bouffard et al. (2019)
Musculo-squelettique
Martinez et al. (2020)
Fig. 67. Interaction entre les stratégies cinématiques, les activations musculaires et les
contraintes musculo-squelettiques appliquées au membre supérieur.
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6.3.2. Interaction entre le sexe et la masse
Nous avons utilisé la tâche de manutention décrite dans la sous-section précédente
pour investiguer les différences biomécaniques entre des femmes et des hommes manu-
tentionnaires. Les deux masses utilisées ont permis de simuler différents rapports de
masse : 50% (femmes à 6 kg et hommes à 12 kg), 100% (femmes et hommes à 6 ou 12 kg)
ou 200% (femmes à 12 kg et hommes à 6 kg). Nos analyses cinématiques ont montré que
les femmes utilisaient systématiquement plus leur articulation glénohumérale avec une
boîte de 6 kg, comparativement à des hommes à 6 kg (100%) ou 12 kg (50%), et qu’elles
maintenaient la boîte à une distance plus éloignée du tronc. En plus d’augmenter les
contraintes mécaniques sur le dos [256], cette technique pourrait également augmenter
les efforts appliqués sur l’épaule lors de la flexion du bras [210]. À l’inverse, les femmes
utilisaient moins leur articulation glénohumérale avec une boîte de 12 kg, comparative-
ment à des hommes à 6 kg (200%) ou 12 kg (100%), ainsi que leurs membres inférieurs.
En contribuant plus à la hauteur de la boîte, l’utilisation des membres inférieurs pour-
rait réduire les contraintes appliquées sur le membre supérieur [210]. Ainsi, alors que
nous pourrions nous attendre que les femmes compenseraient leur déficit de force avec
une technique sécuritaire, nous avons observé l’inverse et de manière différente selon la
masse de la boîte. Les hommes, quant à eux, gardent la même stratégie cinématique avec
une boîte de 6 ou 12 kg — voire même 18 kg. Les femmes pourraient être plus influencées
par la différence de 6 kg (entre la boîte de 6 et 12 kg) que les hommes car cela représente
une fraction plus importante de leur masse corporelle. Cette plus grande différence rela-
tive nécessiterait des altérations cinématiques pour réduire l’effort musculaire requis [59].
Ces résultats sont en accord avec ceux de Yehoyakim et al. [440] qui ont constaté un effet
de la masse soulevée sur les coordinations motrices de femmes manutentionnaires. Alors
que les femmes changent de stratégie cinématique avec une boîte plus lourde, aucune
interaction entre le sexe et la masse n’a été rapportée dans nos études EMG et musculo-
squelettique ; pour tous les rapports de masse (50, 100 ou 200%), les femmes ont systé-
matiquement des activations musculaires et des contraintes musculo-squelettiques plus
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élevées. Nous avons ainsi observé des activations musculaires environ deux fois plus éle-
vées chez les femmes pour une même masse, ce qui est conforme au rapport de force du
membre supérieur d’environ 30 à 60% de celle des hommes rapporté dans le la littéra-
ture [135, 166, 118]. Les différences biologiques résumées par Côté [91] peuvent expliquer
cette différence, telles qu’une masse musculaire et des bras de levier plus faibles ou un
nombre de fibres musculaires à contraction rapide moins élevé. Cette différence de force
implique que les femmes sont plus proches de leur capacité maximale pour une même
charge. Les altérations cinématiques et musculaires que nous avons observées suggèrent
qu’une réduction de 50% de la masse n’est pas suffisante pour contrôler les différences
de force physique entre hommes et femmes, et que la manipulation de boîtes de 12 kg
est excessive pour les femmes incluses dans notre échantillon. Si tel est le cas, les re-
commandations en termes de masses acceptables devraient être réexaminées car celles-ci
estiment que 90% des femmes seraient capables de soulever en toute sécurité une boîte
de 12 kg de la hauteur des hanches à celle des yeux, deux fois par minute pendant 8
heures [375, 422, 424]. L’élaboration de ces lignes directrices sur les masses acceptables
est le résultat d’études menées pendant 21 ans avant leur publication en 1991 [375] et
basées sur une méthode psychophysique selon laquelle les travailleurs choisissaient une
charge de travail qu’ils pouvaient maintenir pendant huit heures sans être fatigués, affai-
blies ou essoufflés. En 2011, Ciriello et al. [84] ont confirmé que les différences relatives
de masses acceptables entre hommes et femmes étaient similaires avec celles reportées
20 ans plus tôt [375] (53% et 55%, respectivement). Après 20 ans, la valeur absolue des
masses acceptables a, quant à elle, significativement diminué pour les femmes [84] et pour
les hommes [83]. Ces résultats peuvent être expliqués par la diminution de la force phy-
sique et de la capacité cardio-vasculaire rapportée chez les deux sexes pour une période
équivalente [355]. Afin de permettre une pratique de la manutention sécuritaire, il est
donc nécessaire de réviser les masses acceptables et de les surveiller de manière continue
dans les prochaines années. Bien que les différences de force physique entre hommes et
femmes peuvent certainement expliquer une partie des différences reliées au sexe, il est
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difficile de conclure sur cet aspect car nous n’avons pas mesuré la force maximale des
participants. Il serait intéressant de la mesurer pour vérifier à partir de quel ratio de force
les variables biomécaniques entre hommes et femmes deviennent équivalentes. La tâche
d’intérêt étant dynamique, l’évaluation de la force maximale serait idéalement effectuée
sur un dynamomètre isocinétique [125, 141] réglé sur une position et une vitesse simi-
laires à celles rencontrées pendant le mouvement (e.g., contraction concentrique pendant
une flexion d’épaule à une vitesse de 60 degrés par seconde). Ces résultats, en complé-
ments d’autres études basées sur des méthodes psychophysiques [375, 84] et réalisées
régulièrement sur une grande variété de groupes de participants dans différents pays,
pourraient servir de point de départ pour modifier les recommandations en termes de
masses acceptables pour des hommes et des femmes manutentionnaires.
Ainsi, notre indicateur cinématique a montré que les hommes répartissent la charge
entre le tronc, la clavicule, l’épaule et les membres inférieurs, tandis que les femmes uti-
lisent davantage l’articulation glénohumérale et maintiennent la boîte à une distance plus
éloignée du tronc. Les femmes emploieraient donc une technique de manutention moins
sécuritaire, malgré leur déficit de force. Les indicateurs EMG et musculo-squelettiques,
quant à eux, soulignent des activations musculaires et des contraintes musculo-squelettiques
systématiquement plus élevées chez femmes. Les altérations cinématiques et musculaires
que nous avons observées suggèrent qu’une réduction de 50% de la masse n’est pas suffi-
sante pour contrôler les différences de force physique entre hommes et femmes, et qu’une
révision des masses acceptables devrait être envisagée.
6.3.3. Stabilisation du membre supérieur
Bien que nous ayons observé un effet du sexe et de la masse sur la technique de ma-
nutention, les activations musculaires et les contraintes musculo-squelettiques, ces fac-
teurs n’avaient aucun effet sur la co-contraction des muscles glénohumérales. Comme
c’était le cas pour d’autres études portant sur le membre supérieur [35] et le membre
inférieur [341], la masse n’a pas influencé le Muscle Focus des hommes et des femmes.
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Nous nous attendions cependant à un effet du sexe sur le Muscle Focus. Les femmes au-
raient pu limiter la co-contraction pour minimiser la production de couples antagonistes,
diminuant ainsi l’activité musculaire totale et le coût métabolique. Elles auraient pu éga-
lement augmenter la co-contraction pour maintenir la stabilité glénohumérale pendant le
mouvement [407, 38], diminuant ainsi le risque de blessure [356, 45]. Nos résultats sug-
gèrent que le sexe n’a pas d’effet sur la co-contraction glénohumérale pendant une tâche
de manutention. Anders et al. [6] ont pourtant rapporté une plus grande co-contraction
glénohumérale et une plus petite amplitude d’activation des muscles agonistes au mou-
vement. Des différences méthodologiques, telles que la variable utilisée ou la tâche réali-
sée, pourraient expliquer pourquoi nos résultats montrent l’inverse. Il est aussi possible
que le Muscle Focus ne soit pas assez sensible pour détecter les différences réelles de co-
contraction. D’autres auteurs ont pourtant rapporté des effets significatifs du travail en
hauteur [35] et des accidents vasculaires cérébraux [438, 439] sur le Muscle Focus. D’autres
études sont nécessaires pour conclure sur la sensibilité du Muscle Focus.
Alors que nous n’avons pas observé un effet du sexe sur les co-contractions glénohu-
mérales, nous avons montré que les femmes passaient plus de temps avec un risque élevé
de dislocation de l’humérus. En effet, l’augmentation des activations musculaires, des
forces musculaires et de la contribution glénohumérale observée chez les femmes pourrait
augmenter la sollicitation des structures passives et ainsi nuire à la stabilité glénohumé-
rale [28]. En conséquence, les forces de cisaillement appliquées à l’articulation glénohu-
mérale augmentent par rapport aux forces de compression, ce qui impose des contraintes
élevées aux muscles stabilisateurs et augmente le risque de blessure. L’infra-épineux, le
deltoïde antérieur et le deltoïde médial sont tous les trois des muscles stabilisateurs de
l’articulation glénohumérale [38, 437] et sont également les muscles les plus sollicités se-
lon nos résultats. Le supra-épineux, quant à lui, permet de diminuer les forces de cisaille-
ment et d’augmenter les forces de compressions agissant sur la tête humérale [1, 38], ainsi
que de comprimer la tête humérale contre la cavité glénoïde [407] pour contre les trans-
lations provoquées par les muscles deltoïdes [132]. Nous pouvons donc supposer que
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l’intégrité et le renforcement de ces muscles sont primordiaux pour prévenir l’instabilité
glénohumérale [38, 407], et donc limiter le risque de blessure à l’épaule [356, 45].
Ainsi, nous n’avons pas observé d’effet du sexe sur le Muscle Focus et d’autres études
sont nécessaires pour conclure si cette absence d’effet provient du manque de sensibilité
de cet indicateur. Nous avons cependant montré que les femmes passaient plus de temps
avec un risque élevé de dislocation de l’humérus, ce qui impose des contraintes élevées
aux muscles stabilisateurs et augmente le risque de blessure.
6.3.4. Considérations méthodologiques
Les différences biomécaniques que nous avons observées entre des femmes et des
hommes manutentionnaires ont été discutées dans la section précédente. Il est cependant
nécessaire de discuter de certains points méthodologiques pour interpréter correctement
ces résultats.
Une particularité de cette thèse est que nous avons réalisé nos inférences statistiques
directement sur des données temporelles. L’EMG, par exemple, est un signal temporel
complexe qui est influencé par des interactions intra- et inter-musculaires associées à la
production de mouvements articulaires coordonnés [347]. La description des patrons
de recrutement musculaire ne devrait donc pas se limiter à des statistiques réalisées sur
un moment arbitraire ou sur des scalaires, tels que l’activation moyenne ou maximale,
mais devrait plutôt s’intéresser aux possibles différences sur l’ensemble de l’enveloppe
du signal EMG. La discrétisation des données peut avoir des conséquences statistiques en
annulant, voir en inversant, des conclusions scientifiques. En effet, Pataky et al. [314] ont
réanalysé des données EMG et cinématiques publiées et ont obtenu des conclusions op-
posées entre une analyse 0D (scalaire) et 1D. En plus d’introduire des erreurs statistiques,
la réduction des données engendre une représentation abstraite des données, telles qu’un
tableau ou un graphique à bars. Plusieurs solutions existent pour faire des inférences sta-
tistiques sur des données 1D. Il est possible de réaliser un test statistique sur chaque nœud
temporel, ce qui représente une aberration statistique en soi puisque nous avons 100% de
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chance d’obtenir un faux positif à partir de 20 nœuds avec un seuil α fixé à 0.05. À l’in-
verse, une correction de Bonferonni serait trop conservative. La cartographie statistique
paramétrique (SPM, de l’anglais statistical parametric mapping), est une technique statis-
tique qui permet de calculer la probabilité d’avoir un effet significatif sur des données
à n-dimensions. Développée à l’origine pour l’analyse de flux sanguin dans les images
IRM [142, 431], la SPM a été largement citée et validée [432] (plus de 250,000 citations)
et a depuis migré vers des applications diverses [430, 71], dont certaines en bioméca-
niques [314]. Nous avons donc choisi cette méthode statistique car elle semble particu-
lièrement adaptée aux données biomécaniques ; d’autant plus que la librairie open-source
spm1d [310] a été développé spécifiquement pour faciliter l’utilisation de la SPM en biomé-
canique.
En ce qui concerne le protocole expérimental, il convient de noter que l’ensemble
des analyses ont été réalisées en laboratoire. Bien que la tâche expérimentale soit ba-
sée sur des observations du milieu de travail, l’environnement en laboratoire est éloigné
des contraintes réelles du milieu professionnel. D’une manière générale de nombreuses
études en biomécanique occupationnelle ont été réalisées en laboratoire, tandis que leurs
applications dans des situations de travail réelles n’ont pas encore été suffisamment dé-
crites dans la littérature [36, 329, 440, 325]. De nouvelles collectes de données, menées
cette fois-ci dans un milieu de travail réel, pourraient permettre de confirmer nos résul-
tats. Tous les participants impliqués dans nos études avaient moins de trois mois d’ex-
périence en manutention. Les résultats se limitent donc à cet échantillon, et il aurait été
préférable de contrôler l’expertise des participants, comme Plamondon et al. [324, 325]
l’ont fait. Ce groupe d’individus est cependant assez représentatif des jeunes manuten-
tionnaires qui sont embauchés sans qualification particulière et qui représentent la popu-
lation la plus touchée en termes de blessure du membre supérieur, comparativement à
des experts [180, 54, 164]. Alors que l’environnement de travail n’est pas toujours adapté
aux femmes compte tenu des différences anthropométriques [320], nous avons conçu la
tâche expérimentale pour contrôler l’effet de la taille (étagères ajustées au niveau des
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yeux) et l’effet de la force physique (boîte de 6 et 12 kg). Comme nous l’avons mentionné
dans la sous-section 6.3.2 (Interaction entre le sexe et la masse), il aurait été préférable
de mesurer la force maximale de chaque participant et d’ajuster la masse de la boîte en
conséquence pour mieux contrôler l’effet de la force physique. La conception de la boîte
instrumentée — qui nécessitait la présence du capteur de force — limitait cependant les
ajustements de masse possibles. De plus, la présence d’une poignée a probablement mo-
difié les techniques de préhension. Dans une plus récente étude portant sur les experts
et les novices [154], nous avons conçu une nouvelle boîte instrumentée sans poignée et
avec trois capteurs de force (Figure 68). Celle-ci permettait de mesurer les forces à de
nombreux points de contact tout en offrant plusieurs modes de préhension, comme c’est
le cas pour des boîtes utilisées en situation de travail. Malgré le fait que cette nouvelle
boîte instrumentée était plus fidèle aux conditions de travail, sa conception n’était pas
aussi rigide que la boîte utilisée dans cette thèse dû aux différentes pièces d’assemblage
maintenant les capteurs en position. En plus d’occasionner un ressenti différent dans la
préhension, ce manque de rigidité a bruité les données de force. Ce bruit n’a pas pu être
complètement éliminé en filtrant les signaux et a donc influencé l’estimation des forces
musculaires. Ainsi, bien que la boîte utilisée dans cette thèse ne fut pas aussi fidèle que
nous l’avions espéré, sa conception permet d’enregistrer les signaux de forces externes de
qualité nécessaire à l’estimation des forces musculaires.
Fig. 68. Nouvelle conception de la boîte instrumentée, sans poignée et avec trois capteurs
de force.
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Le Muscle Focus n’est peut-être pas assez sensible pour détecter les différences de co-
contractions entre des femmes et des hommes manutentionnaires. Comme le Muscle Fo-
cus dépend du signal EMG, les paramètres choisis lors du traitement du signal tels que
la fréquence de coupure peuvent influencer la sensibilité de cet indicateur. Ces para-
mètres ont été déterminés à partir de la littérature, des caractérisques du mouvement et
des muscles considérés [269]. Nous aurions pu davantage personnaliser le traitement
EMG en les ajustant selon le participant, la vitesse du mouvement et la puissance du si-
gnal. Étant donné que notre objectif était de comparer deux populations et qu’il n’exis-
tait pas de différence significative dans la vitesse du mouvement entre les deux groupes,
nous avons cependant choisi de maintenir les mêmes paramètres EMG pour l’ensemble
des participants. Il convient de noter que le calcul du Muscle Focus dépend aussi de la
ligne d’action de chaque muscle, qui est elle-même influencée par le choix du modèle
musculo-squelettique et par l’estimation de la cinématique articulaire [47]. De plus, les
muscles qui ne sont pas directement attachés à l’humérus, tels que le biceps ou le triceps,
n’ont pas été inclus dans notre calcul du Muscle Focus. Une approche optimale consiste-
rait à intégrer tous les muscles agissant au niveau de l’articulation glénohumérale, ce qui
représente un défi expérimental en raison des nombreux muscles profonds. Bien qu’il ne
comprenne pas tous les muscles glénohuméraux, notre protocole EMG n’en demeure pas
moins novateur puisqu’aucune étude en biomécanique occupationnelle n’a mesuré l’ac-
tivité EMG des muscles de la coiffe des rotateurs pendant une tâche de manutention. La
combinaison de l’EMG mesuré pour les muscles de surfaces et de l’activation musculaire
estimée à partir d’un modèle musculo-squelettique pour les muscles profonds pourrait
constituer une approche alternative [322]. Celle-ci permettrait aussi de valider les acti-
vations musculaires estimées comme l’utilisation de l’optimisation statique sous-estime
les co-contractions qui ne sont pas dynamiquement nécessaires [288, 174]. L’introduc-
tion de l’EMG dans la fonction objective de l’optimisation statique pourrait mieux tenir
compte des différentes stratégies musculaires entre des populations à haut risque de bles-
sure, comme les femmes ou les novices, et à faible risque. En plus du suivi des signaux
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EMG, d’autres solutions existent pour améliorer l’estimation des activations musculaires,
telles que l’implémentation d’une contrainte de non-dislocation de l’humérus pour s’as-
surer que l’équilibre des forces musculaires est orienté vers la glène [38]. L’estimation des
forces musculaires a probablement été aussi influencée par l’utilisation d’un modèle gé-
nérique. En conséquence, les paramètres musculaires du modèle musculo-squelettiques
n’ont pas été personnalisés pour chaque participant, ce qui a pu réduire la variabilité
inter-individuelle et surestimer l’activation de certains muscles. Les résultats de l’ana-
lyse musculo-squelettique sont donc à interpréter avec prudence, particulièrement pour
la quantification du temps passé avec un risque élevé de dislocation de l’humérus dans
laquelle plusieurs valeurs aberrantes sont présentes (environ 5% des données). L’adapta-
tion d’un modèle musculo-squelettique à diverses populations et à une tâche au-dessus
des épaules implique de nombreux défis techniques. Nous avons intégré plusieurs mo-
difications pour nous assurer que le modèle soit valide pour notre tâche d’intérêt, telles
que l’ajustement des lignes d’action, des objets de contournement et des longueurs mus-
culaires.
"All models are wrong, but some are useful" est un aphorisme courant en science ; il si-
gnifie que les modèles scientifiques sont toujours des simplifications de la réalité, mais
qu’ils peuvent néanmoins être utiles. Dans notre cas et malgré ses limitations, les mo-
dèles cinématiques et musculo-squelettiques que nous avons utilisés nous ont permis de
différentier la technique et les contraintes musculo-squelettiques entre des femmes et des
hommes manutentionnaires. Pour cela, nous avons surmonté de nombreuses difficul-
tés techniques, notamment en lien avec la description de la cinématique et de la modé-
lisation de l’épaule. À notre connaissance, aucune étude biomécanique, ergonomique
ou musculo-squelettique n’inclut autant de participants issus de populations spécifiques
(n = 40), avec des données de cinématique, d’EMG (surface et intramusculaire) et de force.
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En conclusion de cette section, l’application des indicateurs cinématiques, EMG et musculo-
squelettiques développés dans le cadre de cette thèse a permis de différencier la bioméca-
nique du membre supérieur entre des femmes et des hommes manutentionnaires. Nous
avons montré que les femmes emploient une technique de manutention moins sécuri-
taire, malgré leur déficit de force, ce qui pourrait augmenter les contraintes musculaires et
les contraintes mécaniques appliquées à l’articulation glénohumérale. Nos résultats sug-
gèrent également qu’une réduction de 50% de la masse n’est pas suffisante pour contrô-
ler les différences de force physique entre hommes et femmes, et qu’une révision des
masses acceptables devrait être envisagée. Ces résultats apportent des évidences biomé-
caniques qui pourraient contribuer à expliquer la prévalence de blessure plus élevée chez
les femmes manutentionnaires.
6.4. Pertinences ergonomiques et perspectives
Ensemble, nos études cinématique, EMG et musculo-squelettiques suggèrent qu’il est
crucial d’accorder une attention particulière au sexe pendant l’évaluation d’une tâche de
travail au-dessus des épaules. Bien que nous apportions des évidences biomécaniques
des différences entre des femmes et des hommes manutentionnaires, il est important
de considérer la blessure musculo-squelettique comme un phénomène multicausal com-
plexe [12, 408]. Nous ne pouvons pas conclure définitivement sur l’origine des diffé-
rences de prévalence de blessure entre femmes et hommes car nous n’avons pas mesuré
tous les facteurs qui rentre en compte dans le développement d’une blessure, tels que les
aspects physiologiques, psychologiques, sociaux ou culturels — une collaboration inter-
disciplinaire est indispensable pour cela. Nous pouvons néanmoins formuler quelques
recommandations issues des résultats et des développements réalisés dans le cadre de
cette thèse pour réduire la prévalence de blessure chez les femmes manutentionnaires,
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et plus généralement pour le travail en hauteur. Des interventions ergonomiques effi-
caces devraient permettre aux travailleurs d’être suffisamment éloignés de leur limite de
force physique maximale pendant l’exécution d’une tâche de manutention [73]. Comme
énoncé précédemment, nos résultats suggèrent qu’une masse 12 kg est excessive pour les
femmes de notre échantillon. Il existe déjà des recommandations internationales (norme
ISO 11228-1) qui stipulent une masse de référence à soulever de 25 kg pour 95% des
hommes et de 15 kg pour 99% des femmes, mais celles-ci ne sont pas spécifiques aux
tâches au-dessus des épaules. Nous recommandons une révision des masses acceptables
par la création d’une norme internationale spécifiquement dédiée aux tâches de travail
en hauteur. Bien que la recommandation d’une masse acceptable absolue selon le sexe
soit plus pratique d’un point de vue logistique, la détermination d’une masse relative se-
lon un paramètre physiologique tel que la force maximale serait idéale. La normalisation
selon un paramètre physiologique est, de notre point de vue, plus juste que la catégorisa-
tion selon le sexe. Cette approche plus personnalisée évite les stéréotypes tels que "toutes
les femmes sont plus faibles", qui risquent d’accentuer la ségrégation systématique et
les inégalités entre les sexes. Dans nos résultats, par exemple, les différences intra-sexe
étaient parfois plus importantes que les différences inter-sexe et un chevauchement im-
portant entre les femmes et les hommes a été observé pour certains de nos indicateurs.
Cependant, statistiquement, une plus grande proportion de femmes pourrait avoir besoin
d’interventions ergonomiques sur le lieu de travail pour réduire les contraintes musculo-
squelettiques par rapport à leur capacité maximale et rester ainsi productive et en santé.
L’interaction entre nos indicateurs cinématiques et musculo-squelettiques nous per-
met aussi de formuler des recommandations quant à la technique de manutention. Nous
avons montré que les femmes emploient une technique de manutention moins sécuritaire,
malgré leur déficit de force, ce qui pourrait augmenter les contraintes musculaires et les
contraintes mécaniques appliquées à l’articulation glénohumérale. Une telle cinématique
pourrait également entraîner un renforcement inadéquat des muscles de l’épaule sur le
long terme [250]. Il est donc important d’intervenir avant que le travailleur développe de
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mauvaises habitudes de manutention [214]. Compte tenu des différences biologiques et
anthropométriques, une formation spécifiquement destinée aux femmes peut être envi-
sagée. Dans un autre contexte, Vézina et al. [410] ont proposé une formation spécifique
car les femmes ne doivent pas nécessairement utiliser les mêmes modes opératoires pour
manipuler une échelle à cause de leur taille, leur poitrine, leur force physique et leur
centre de gravité. Afin de réduire les contraintes musculo-squelettiques appliquées aux
membres supérieurs, nous suggérons une technique qui (1) maintient la boîte proche du
tronc, (2) utilise davantage les membres inférieurs, (3) réduit la contribution glénohumé-
rale et (4) réduit le travail au-dessus des épaules. Concernant ce dernier point, le United
States National Institute for Occupational Safety and Health (NIOSH) a déjà suggéré d’éviter
le travail qui requiert plus de 60 degrés d’élévation du bras [29]. Cette mesure est appli-
quée dans de nombreux pays et a déjà été publiée au Québec dans un rapport de l’Institut
de Recherche Robert-Sauvé en Santé et Sécurité au Travail (IRSST) [378]. Parallèlement,
une norme émise par l’Assurance Maladie Française (R. 461) stipule que toutes activités
de manutention réalisée au-delà de 1.8 m doivent être évitées. Bien qu’elles permettent
de diminuer le travail en hauteur pour la majorité des travailleurs, ces recommandations
sont toutes les deux basées sur des mesures anthropométriques moyennes. Des manu-
tentionnaires de petite taille seraient automatiquement désavantagés. Une approche per-
sonnalisée qui prendrait en compte l’anthropométrie de chacun serait, encore une fois,
plus adaptée. La hauteur, qui est un facteur de risque important dans le développement
de blessure à l’épaule [401], est d’autant plus importante à considérer sachant que l’en-
semble des différences que nous avons rapportées interviennent dans cette position et
que les femmes ont tendance à travailler plus fréquemment dans cette position [99]. Au-
delà de la considération du sexe pendant des interventions ergonomiques, nous recom-
mandons une pratique ergonomique basée sur une approche personnalisée (e.g., masse,
hauteur, capacité) et fondée sur des travaux scientifiques multidisciplinaires.
Alors qu’il n’existait pas de méthode standard pour évaluer l’exposition de l’épaule
lors de tâche de travail, nous avons développé et appliqué des indicateurs cinématiques,
204
EMG et musculo-squelettiques synthétiques de risque de blessure. Ces travaux sont une
première étape vers la quantification objective de l’exposition aux facteurs de risques
physiques pendant une tâche dynamique. Nos indicateurs peuvent être utilisés pour
évaluer une tâche de travail et estimer les charges musculo-squelettiques sous-jacentes.
Dans notre cas, ces indicateurs ont renforcé des recommandations connues et ont souli-
gné l’importance d’une technique de manutention appropriée pour réduire les contraintes
musculo-squelettiques, et par extension le risque de blessure. Ces indicateurs ont été éga-
lement appliqués dans un article où nous avons investigué les différences liées à l’exper-
tise [154]. Dans ce dernier, nous avons mis en évidences des différences cinématiques,
EMG et musculo-squelettiques qui soulignent l’importance des formations permettant
l’enseignement d’un technique de manutention sécuritaire. Il est pertinent de considé-
rer l’ensemble des indicateurs développés dans cette thèse pour dresser un portrait bio-
mécanique complet de la tâche de manutention. Il est néanmoins possible de les utiliser
indépendamment selon le matériel et les compétences techniques disponibles. Dans un
contexte de terrain, c’est-à-dire éloigné de l’environnement contrôlé en laboratoire, nous
suggérons de retenir en priorité l’indicateur cinématique. Avec des connaissances bio-
mécaniques et des données cinématiques, il est possible de recommander une technique
de manutention sécuritaire. La technique de travail est un facteur important car elle est
facilement modifiable et elle a un effect direct sur les contraintes musculo-squelettiques,
et donc le risque de blessure [207]. Le système de capture du mouvement optoélectro-
nique que nous avons utilisé est dispendieux, mais des systèmes alternatifs plus abor-
dables et portables sont désormais couramment utilisés [211]. Les indicateurs EMG sont
les suivants sur la liste. Bien que l’instrumentation peut devenir lourde si l’on souhaite
inclure les muscles de la coiffe des rotateurs, le traitement et l’analyse du signal EMG
est une tâche relativement simple avec pyomeca. Associé avec des observations visuelles
de la technique de travail, les indicateurs EMG peuvent être suffisants pour évaluer une
tâche de travail. Enfin, les indicateurs musculo-squelettiques se positionnent en derniers
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en raison des compétences techniques avancées nécessaires pour personnaliser le mo-
dèle et implémenter une analyse musculo-squelettique complète. Malgré que les logiciels
pyomeca et pyosim développés dans le cadre de cette thèse facilitent cette procédure, nous
reconnaissons qu’il existe une barrière technique qui rend l’utilisation de la modélisation
musculo-squelettique difficile dans un contexte de terrain.
Bien qu’utile, l’implémentation d’un ou plusieurs de ces indicateurs est une tâche
complexe qui n’est pas envisageable dans un contexte où un professionnel de la santé
et de la sécurité au travail n’aura pas forcément le temps et les compétences techniques
pour les appliquer sur le terrain [104]. Le logiciel de biomécanique développé dans le
cadre de cette thèse est une première étape pour améliorer l’accessibilité de ces dévelop-
pements techniques. pyomeca n’est cependant pas une solution spécifiquement conçue
pour la biomécanique occupationnelle et des compétences de programmation sont néces-
saires pour implémenter les développements techniques proposés dans cette thèse. Pour
cette raison, la création d’interfaces graphiques et de solutions intégrées est indispensable
pour assurer que ces outils soient utilisés par des ergonomes. Celles-ci pourraient assister
le professionnel pour traiter le signal brut, calculer des variables biomécaniques perti-
nentes et présenter les résultats de façon relativement simple et rapide. En attendant la
disponibilité de ces solutions, tous les codes utilisés dans cette thèse sont disponibles sur
GitHub et distribués avec une licence open-source1:
• SHR : rythme scapulo-huméral ;
• kinematics : indicateur cinématique ;
• EMG : indicateurs électromyographiques ;
• pyosim_aws : indicateurs musculo-squelettiques ;
• 1d-verification : application de vérification de données temporelles.
1Les codes ont été développés tout au long de la thèse, de 2016 à 2020. Ils ont donc été écrits avec des
technologies différentes et des versions de logiciels qui ne sont peut-être plus à jour. Les modifications
majeures apportées à pyomeca pendant l’année 2020 ne sont donc pas utilisées. Nous n’avons malheureuse-
ment pas pu maintenir la compatibilité avec les anciennes versions de Pyomeca. Visitez la documentation
ou posez-nous des questions pour adapter votre code à la nouvelle version.
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Ces travaux de doctorat s’inscrivent dans un ensemble de développements techniques
qui pourrait avoir un impact sur la biomécanique occupationnelle et la pratique de l’er-
gonomie dans les prochaines années. En terme expérimental, nous pouvons nous at-
tendre à davantage de mesures sur le terrain grâce au développement des centrales iner-
tielles [211, 327, 182, 89] et des électrodes EMG portables. Durant plus de trois heures,
notre protocole expérimental est particulièrement long, d’autant plus que la moitié est
dédiée à la préparation du participant (e.g., apposition des marqueurs et des électrodes
EMG, tests MVC). Il n’est évidemment pas envisageable de passer autant de temps de
préparation sur le lieu de travail. Nous avons des projets basés sur l’apprentissage au-
tomatique en cours pour réduire le temps expérimental, tels que la prédiction de l’acti-
vation volontaire maximale des muscles de l’épaule pour réduire le nombre de tests de
contraction nécessaires qui permet un gain de 30 minutes sur le temps expérimental ou
la prédiction de l’activation de muscles profonds à partir de muscles de surface qui per-
met d’introduire des signaux EMG non mesurés dans l’estimation des forces musculaires.
Nous estimons cependant qu’il est nécessaire de comprendre quels sont les paramètres
biomécaniques importants en laboratoire avant d’aller sur le terrain avec une instrumen-
tation minimaliste.
Bien que nos travaux soient pertinents pour étudier une tâche de manutention, une
question qui demeure est de savoir si la tâche peut être réalisée de manière plus efficace
et efficiente. Les techniques de contrôle optimal peuvent être utilisées pour trouver le
meilleur ensemble de forces et de couples articulaires pour réaliser le mouvement. Si
"meilleur" est défini comme le mouvement qui minimise l’effort musculaire, l’optimisation
trouve la technique et les efforts nécessaires pour réaliser la tâche de manutention avec
le moins d’effort musculaire. Les mouvements simulés peuvent ensuite être comparés au
mouvement réel pour aider à trouver des techniques plus sécuritaires [329].
Une autre perspective de recherche consiste à s’inspirer des travaux réalisés en sciences
du sport pour quantifier la charge d’entraînement des athlètes. Nous avons par exemple
publié des travaux en hockey sur glace professionnel où la charge d’entraînement était
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quantifiée et suivit avec des accéléromètres portés à chaque entraînement et matchs d’une
saison complète [5]. Il est tout à fait envisageable d’appliquer la même technique en er-
gonomie, en considérant les manutentionnaires comme des athlètes de haut niveau. Les
accéléromètres permettraient de quantifier la charge de travail, mais surtout de suivre ses
variations tout au long de l’année. Mon expertise en apprentissage automatique pour-
rait être mise à profit pour tenter de classifier le type de mouvement réaliser ainsi que le
risque de blessure associé [60]. Nous pouvons même imaginer un dispositif permettant
une rétroaction en temps réel lorsque le risque de blessure devient trop élevé.
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Conclusion
L’objectif général de cette thèse était d’améliorer l’évaluation et la différenciation des tech-
niques de manutention du membre supérieur. Les cinq études présentées ont permis de
développer des indices cinématiques, EMG et musculo-squelettiques synthétiques pour
évaluer et différencier des techniques de manutention du membre supérieur ; de déve-
lopper un logiciel libre d’analyse biomécanique ; et d’utiliser les indices et le logiciel dé-
veloppés pour décrire les différences biomécaniques entre des femmes et des hommes
manutentionnaires.
Alors qu’il n’existe pas de méthode standard pour évaluer l’exposition de l’épaule lors
de tâche de travail, nous avons développé des indicateurs synthétiques pour évaluer et
différencier des techniques de manutention du membre supérieur. La contribution des
articulations à la hauteur de la boîte est un indicateur cinématique utile pour identifier
des techniques de manutention problématiques et plus généralement les fonctions arti-
culaires. La somme des activations EMG et le Muscle Focus sont des indicateurs EMG qui
permettent d’estimer la quantité d’activation musculaire et la co-contraction musculaire.
Enfin, la somme des activations et des forces musculaires ainsi que le temps passé avec
un risque élevé de dislocation de l’humérus sont des indicateurs musculo-squelettiques
qui permettent d’estimer les contraintes musculaires totales et les contraintes mécaniques
appliquées à l’articulation glénohumérale. Utilisés ensemble, ces indicateurs nous ont
permis de dresser un portrait biomécanique complet de la tâche de manutention et per-
mettraient donc aux ergonomes d’évaluer une tâche ou une technique de travail particu-
lière et d’estimer les contraintes musculo-squelettiques sous-jacentes.
Nous avons ensuite développé pyomeca, un logiciel libre d’analyse biomécanique qui
supporte des tâches de base utiles dans le quotidien d’un chercheur en biomécanique,
mais également des routines biomécaniques plus avancées axées sur la mécanique du
corps rigide et le traitement de signal. pyomeca se démarque des logiciels biomécaniques
existants parce que c’est une solution libre, conviviale, spécialisée et sûre. La philosophie
de développement de ce logiciel a stimulé la création de nombreuses librairies bioméca-
niques adressant des besoins variés et des pistes de développement sont continuellement
à l’étude pour rendre ces logiciels utiles et performants. Cet écosystème de librairies bio-
mécaniques actuellement en développement pourrait contribuer à rendre l’analyse bio-
mécanique accessible, efficace et agréable.
Finalement, nous avons utilisé les indices et le logiciel de biomécanique développés
pour décrire les différences biomécaniques du membre supérieur entre femmes et des
hommes réalisant une tâche de manutention. Nous avons montré que les femmes em-
ploient une technique de manutention moins sécuritaire, malgré leur déficit de force, ce
qui pourrait augmenter les contraintes musculaires et les contraintes mécaniques appli-
quées à l’articulation glénohumérale. Pour réduire le réduire les contraintes musculo-
squelettiques, et par extension le risque de blessure, nous recommandons une technique
de manutention qui maintient la boîte proche du tronc, utilise davantage les membres in-
férieurs, réduit la contribution glénohumérale et réduit le travail au-dessus des épaules.
Nos résultats suggèrent également qu’une réduction de 50% de la masse n’est pas suffi-
sante pour contrôler les différences de force physique entre hommes et femmes, et qu’une
révision des masses acceptables devrait être envisagée. Ces résultats apportent des évi-
dences biomécaniques qui pourraient contribuer à expliquer la prévalence de blessure du
membre supérieur plus élevée chez les femmes manutentionnaires. Au-delà de la consi-
dération du sexe pendant des interventions ergonomiques, nous recommandons une pra-
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